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Sammandrag

Syfte: Malet med detta projekt var att implementera musklerna pa de nedre extremiteterna, i den fullskaliga,
virtuella humanmodellen (THUMS) i finita element-programmet LS-Dyna. Modellen ska kunna anvindas i
simuleringar av pre-crash scenarior varfor musklerna ska vara aktiva och generera krafter mycket nira verk-
ligheten.

Metod: Projektet fokuserade pa de musklerna som styr flexion och extensionsrorelserna i kné- och hoftleden.
Musklerna modellerades som endimensionella Hill-element som syftar till att vara en god approximation av
hur muskler fungerar. Varje muskel modellerades som minst ett Hill-element ddr muskler med stérre utbred-
ning delades upp i flera element for att forbattra approximationen med endimensionella element. For att fa
alla muskler att dra at ratt hall modifierades kné- och hoftled. Muskeldata for hur mycket kraft musklerna
genererar erholls genom att skriva ett program i MATLAB som genererade kurvor for hur kraften varierar
beroende pé ldngd och hastighet (s.k. kraft/l&ngd- och kraft/hastighet-kurvor). Simuleringar dér endast en
muskel at gangen applicerades pa THUMS genomfordes for att sdkerstélla att musklerna genomférde énskad
rorelse. For att underséka om musklerna genererade rétt moment runt lederna for respektive rorelseriktning
fastes fjaderelement i skelettet fran vilka kraften, och ddrmed momentet, senare avlastes. Detta jamfordes
mot tidigare studiers resultat for hur mycket moment och kraft musklerna genererar runt lederna respektive
mot bilgolvet.

Resultat: Simuleringar av enskilda muskelelement visade att samtliga 15 modellerade muskler utférde for-
vintade rorelser. Simuleringen visar tydlig att musklernas aktivering gor att modellen pressar fotterna framat
och snett nedat likt den forvantade rorelsen vid nédbromsning. Musklerna har verifierats till att generera
ratt moment, i respektive rorelseriktning, i positioner néra ursprungspositionen. Men desto storre avvikelsen
ar fran ursprungspositionen, desto storre blir felet mot det féorvintade momentet. Kraften som modellen
genererar mot ett fiktivt bilgolv &r likt vad som foérvintas vid jamforelse med tidigare studier.

Slutsats: Humanmodellen THUMS lampar sig for modellering enligt Hill-modellen av aktiv muskulatur i
de nedre extremiteterna. Muskelelementen som implementerats fungerar och genererar ritt moment vid sma
vinkelandring. Med detta resultat uppskattas musklernas infastningar och utbredning vara rimligt approxi-
merade. Projektets syfte med att implementera fungerande, aktiva muskler pd humanmodellen ar uppfyllt.

Nyckelord: Muskelmodellering; Nedre extremiteterna; Humanmodell; THUMS; Muskelaktivering; Finita
element



Abstract

Objective: The aim of this project was to implement muscles in the lower extremities of a full-scale virtual
human body model (THUMS), using the finite element program LS-Dyna. The model should be suited for
simulations of pre-crash scenarios and therefore the muscles need to be active and able to generate forces
similar to those in reality.

Method: The project focused on muscles used for the flexion and extension movement of the knee and
hip joints. The muscles where modeled as one-dimensional Hill-elements. Each muscle was modeled with at
least one Hill-element but some, primarily muscles with bigger spread and broad attachments, were divided
into several elements to make the approximation with one-dimensional elements better. Modifications were
made to the knee and hip joints to enable correct flexion/extension motions. Data describing the forces
muscles generate where acquired by writing a MATLAB-program which produced curves showing the relation
between muscle -force-length and -force-velocity. Simulations with single muscles implemented in THUMS
where carried out to ensure that each muscle contribute to intended movement. The moments generated
by the active muscles around the knee and hip joints were measured and compared to experimental data.
Measurements of the force exerted by the legs in a simulated emergency braking situation were compared to
volunteer data to verify the model response in a pre-crash scenario is correct.

Results: Simulations with single muscles showed that all 15 muscles performed the intented movement.In
all movements studied the muscles generated the expected moment if the legs were in a position close to the
initial state. The simulations showed that when all muscles are activated, the model pushed the feet forward
and downwards very similar to the movement expected during bracing. The force that the model applied to
the car floor was approximately the force applied by volunteers documented in previous studies.
Conlusions: The implemented muscle elements generated the expected joint moments in a position close
to the initial state. These results indicate that the model simplifications made were acceptable. The human
body model THUMS with active Hill-type muscles in the lower extremities is suited for pre-crash simulations
of the bracing occupant.

Keywords: Muscle modeling; Lower extremities; Human body model; THUMS; Muscle activation; Finite
element



Forkortningar

CE - Contractile element

EMG - Electromyography

HBM - Human Body Model

PCSA - Physiological Cross-Sectional Area

PE - Parallel Elastic element

SAFER - Vehicle and Traffic Safety Centre at Chalmers
SE - Series Elastic element

THUMS - Total Human Model for Safety (1)



Beteckningar

« - pennationsvinkel

Cleng - fv konstant for évergangen mellan koncentrisk och excentrisk rorelse
Cinui - [o konstant for den excentriska assymptoten

Cshort - fv konstant for koncentrisk férkortning

Cpe - PE konstant

D - PE ddmpning

fv - kontraherande elementets kraft /hastighet-relation

fi - kontraherande elementets kraft /langd-relation

FM _ muskelkraft

FT - resulterande muskelkraft efter hiinseende tagits till pennationsvinkel

F, 0z - maximal isometrisk kraft

IM - muskelfiberlingd

I - senlingd

IM - muskelns bidrag till muskel-sena-lingden
IMT _ muskel-sena-lingd

lopt - optimal muskelléingd

N, (t) - muskelns aktiveringsniva

PFE,,4. - PE t6jning vid 0,40

V' - muskelns kontraktionshastighet

Vinaz - muskelns maximala kontraktionshastighet
0. - kontraherande spanning

Omaz - Muskelns maximala isometriska spanning

Ope - spanningen i det passiva elementet



Ordlista

Ben

Femur - Larbenet

Femoris - Bendmningen fér muskler relaterade till Femur
Tibia - Smalbenet

Tibialis - Bendmningen for muskler relaterade till Tibia
Fibula - Vadbenet

Fibularis - Bendmningen for muskler relaterade till Fibula
Pelvis - Béckenbenet

Patella - Knéskal

Relativ storlek
Maximus - Storst
Medius - Medel
Minimus - Minst
Longus - Lang
Brevis - Kort
Magnus - Stor
Major - Storre
Minor - Mindre

Vastus - Enorm

Rorelser

Flexor - Minskar leds vinkel
Extensor - Okar leds vinkel
Abductor - Ror ben ifran mittlinje
Adductor - Ror ben nirmare mittlinje
External - Roterar ut fran mittlinje

Internal - Roterar in mot mittlinje

Antal ursprungliga fastpunketer via senor

Biceps - Tva
Triceps - Tre
Quadriceps - Fyra
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1 Inledning

I Sverige sker det arligen ca 56 000 trafikolyckor varav ca 440 med dddlig utgang (2). Detta &r, i internatio-
nell jamforelse, bra statistik men det &r langt ifran nollvisionen som Trafikverket har satt. Varje ar kostar
trafikolyckor samhéllet ca 21 miljarder SEK (inklusive transporter, sjukhuskostnader, sjukforsékring, bortfall
av skatteintikter m.m.) (2).

I manga ar har kadaver anvénts for att bestdmma kroppens biomekanik, vilket legat till grund fér utform-
ningen av krockdockor. Krockdockor anviands vid krocktester fér att kunna forutspa och férhindra skador pa
forare och passagerare i fordon. Detta &r en testmetod som kréver stora resurser och har stora begrénsningar
nar flera olika krockscenarion ska testas.

Vid en krock aktiveras muskler olika beroende pa om féraren dr medveten eller omedveten om krocken,
en faktor som dr svar att implementera i krockdockor. Detta har lett till utvecklandet av humanmodeller,
virutuella krockdockor, med muskler som kan generera kraft och ddrmed ge mer realistiska resultat. Studier
har visat att musklernas aktivitet innan en kollision paverkar hur stora skador som uppkommer och vid vilka
krafter som benbrott kan ske (3). Skador som uppkommer pa de nedre delarna av kroppen &r séllan livsho-
tande, men stora sjukvardskostnader kréavs fran samhéllet om skador uppstar (4). Vid stora parameterstudier
av skyddssystem har humanmodellerna medfort ett effektivare och mer kostnadseffektivt satt att utveckla
och implementera rétt skyddsatgirder i fordon (5). Kvalitativa simuleringar med humanmodeller som beter
sig som maéanniskor ar darfor ett viktigt verktyg vid utvecklingen av nya skyddssystem.

Den befintliga humanmodell som anvéinds vid krocksimulering péa avdelningen for fordonsséikerhet pa Chal-
mers har muskler i 6verkroppen men saknar muskler fran midjan och nedat. Arbetet med att implementera
musklerna pa humanmodellens nedre extremiteter har lagts pa detta kandidatprojekt som genomférs under
varen 2013.

1.1 Syfte

Syftet med arbetet ar att kartligga vilka muskler i de nedre extremiteterna som aktiveras vid nédbromsning
samt modellera och applicera dessa pa humanmodellen THUMS. Modellen skall vid projektets slut kunna
positionera de nedre extremiteterna pa ett realistiskt sitt infér en krock. Den skall &ven kunna anvéndas vid
framtida simuleringar av fordonskrockar i LS-Dyna (6) och ge ett tillforlitligt resultat.

1.2 Avgransningar

Projektet avgransar sig till att studera de nedre extremiteterna, fran hoéften till vristen. Muskler och senor i
detta omrade kommer att studeras, utvirderas och modelleras. Foten kommer behandlas som en fix platta
som &r last till en specifiserad vinkel. Foten kommer inte utrustas med négra modellerade muskler d& mo-
delleringen av alla muskler i foten skulle bli mycket komplex, samtidigt som de i nuldget inte anses bidra i
néagon storre utstrackning till resultatet.

Da arbetet bestar av manga komponenter och sékerligen kan vidareutvecklas langt 6ver tidsrymden for detta
projekt avgrénsar gruppen sig till att i forsta hand jobba med modelleringsarbetet av musklerna. Studier for
att ta reda pa vilka muskler som ar viktiga kommer att genomforas. Experimentella studier utelamnas fran
detta arbete.

Projektet avgriansas till att anviinda programvarorna, LS-Dyna och LS-Prepost. De modellerade musklerna
kommer att konstrueras for humanmodellen THUMS som i dagsléget anvinds. THUMS-modellen &r baserad
pa 50-percentilsmannen med en vikt av 77 kg och en ldngd pa 175 cm (1) och annan fysiologi kommer dérav
ej att studeras.



Benrorelser som primért ska undersokas ar extensions- och flexionsrorelser d& dessa &r ansvariga for muskel-
rorelser vid bilkérning. De muskler som skall modelleras kommer i forsta hand begrénsas till foljande muskler
och kan ses i Appendix 1:

Rectus femoris

e Adductor magnus

e Adductor longus e Sartorius
e Biceps femoris e Semimembranosus
e Gastrocnemius e Semitendinosus

e Gluteus maximus Vastus intermedus

Vastus lateralis

e Iliacus

e Pectineus Vastus medialis

e Psoas major

1.3 Tidigare arbete pa avdelningen for fordonssikerhet vid Chalmers

Avdelningen for fordonssékerhet vid institutionen for tillimpad mekanik pa Chalmers Tekniska Hogskola har
sedan 2010, i samarbete SAFER, producerat ett antal artiklar som behandlar modellering av det musku-
loskeletala systemet (7) (8) (9). Méalet med dessa arbeten har varit att utveckla och utvirdera en metod
for att modellera aktiv muskelrespons i en HBM (Human Body Modell). De har, vid tidpunkten da det-
ta projekt startade, lyckats implementera muskler i ryggen, nacken, magen och de 6vre extremiteterna till
THUMS-modellen. De har dven utvecklat ett reglersystem som med hjélp av aktiv aterkoppling kan reglera
aktiveringen av de enskilda musklerna. Regleringen gor det mojligt for modellen att sitta i en uppratt posi-
tion dven da krafter verkar pé den, till exempel under en inbromsning. Att aktivt fordndra muskelaktiviteten,
istallet for att statiskt sétta ett vérde, gor det mojligt att fa& modellen att agerar mycket ndra de resultat
som registrerats vid experiment pad ménniskor (9).

Musklerna som har modellerats av Osth et al. (7) (9) har skapats efter Hill modellen. Varje muskel har getts
ett ursprung och ett fiste som sitter direkt pa skelettet. Detta gor att musklerna saknar den mellanliggande
senan som kopplar dem till skelettet och ddrmed blir l&ngre &n vad de ar i verkligheten. Eftersom l&ngden
utgor en stor faktor nir den kraft som muskeln kan generera ska beriknas s modifieras kraft /lingd-kurvorna
med en skalfaktor. Anledningen till att Osth et al. har undvikit senan i modelleringen #r att den dels
komplicerar modellen men dven att den kan ge upphov till numeriska fel i simuleringen. Senan gor att risken
fér sméa vibrationer pa enskilda noder 6kar och LS-Dyna har svart att hantera detta. Resultatet kan bli att
muskeln beter sig pa ett orimligt sétt och att brus uppstar i kraftkurvan.

1.4 Benmuskler som aktiveras vid bilkorning:

Vid bilkérning aktiveras olika muskler i benen for att kontrollera gas- och bromspedalerna. Studier som visar
vilka muskler som aktiveras vid normal bilkérning och vid inbromsningsférlopp har gjorts tidigare med hjalp
av utrustning som méter musklernas elektromagnetiska impulser (10).

I experimenten mitte EMG-sensorer musklernas aktivitet vid normal bilkdrning och vid kraftig inbromsning.
Dar kontrollerades &ven forarens sittstéllning och hur den férandrades nér foraren tvingades att bromsa kraf-
tigt (11). Som tidigare ndmnts kan foraren antingen vara helt oférberedd pa krocken och darmed inte spénna
musklerna mer dn vid normal bilkérning. Alternativt s& har féraren hunnit uppfatta faran och spéanner in-
stinktivt musklerna i kroppen. Det finns &ven en mojlighet att foraren genomfér en instinktiv manéver for



att undvika krocken men detta sker foretradesvis vid laga hastigheter.

Studien utford av Behr et al. (11) genomférde bade en simulerad nédbromsning och en verklig nodbromsning
med en riktigt bil. Vid det verkliga bromstestet blev testpersonerna instruerade att kora en bil i 70 km /h f6rbi
tva skirmar. Vid slumpméssiga korningar sa slangdes en boll ut framfor bilen strax innan man passerade
skdrmarna. Foraren skulle d& nédbromsa utan att svinga bort fran sin korriktning. Resultatet av studien
visade att sittstéllningen for underdelen av kroppen beror pa fyra olika vinklar. Hoftens flexning, larbenets
vinkel mot sétet, kndets flexning och vristens flexning, se figur 1. Vid kraftiga inbromsningar blev resultatet
att benet stricks ut samtidigt som hoften skjuts lite framat och foten vinklas ned mot pedalen. Exakta
vinkelandringar redovisas i tabell 1.

Tabell 1: Medelvinklar 6ver sittstdllning vid normal bilkérning och nédbromsning, standardavikelse inom
parenteser (11). Vinklarna definieras som i figur 1.

Vinkel Normal bilkérning [grader] Nodbromsning [grader]
Lar mot séte 16(5.3) 13(6.4)
Hoftflexion 94(8.7) 96(9.44)
Knéflexion 60 (7.5) 56(9.5)
Vristflexion 13 (7.0) 13(7.28)

Hoftextension styr rorelsen som éndrar vinkeln mellan 6verkroppen och laren. Musklerna som aktiveras &r
huvudsakligen gluteus maximus och biceps femoris (12). Hér visar ovan nimnda studier att vinkeln 6kar (se
figur 1 for korrekt vinkelangivelse) och dérmed utfors en extensorrorelse i hoften. Denna rorelse gor att laren
pressas ner mot sittet och delvis trycker upp hoften.

Kné-extension ar rorelsen som for tibia i linje med femur. Vinkeln for knéet, se figur 1, minskas vid broms-
ningen och darmed aktiveras extensor-musklerna i knéet. Musklerna som aktiveras dr huvudsakligen rectus
femoris och vastus lateralis (12). Denna rorelse gor att benet striicks ut och trycker hela foten och hélen mot
golvet.

Vristflexningens vinkel &ndras nér foraren gasar och bromsar. Vid dessa situationer aktiveras gastrocnemius
och soleus (12). Vristflexningen vinklar foten och ddrmed pressar bromspedalen mot golvet. Det ar viktigt
att notera att musklerna som &r aktiva vid normal kérning i dessa tester kan variera beroende pa hur mycket
foraren gasar i de olika understkningarna (11). Om foraren inte gasar vid normal bilkérning blir vinkeldnd-
ringen storre &n om féraren gasar mycket.

I studien av Behr et al. (11) méttes aktiveringsnivin med EMG-sensorer och fem olika muskler testades.
Vid inbromsning méttes hur stor muskelaktivitet som genererades, i procent av maximal aktiveringsniva.
Undersdkningen kom fram till aktiveringsnivaerna som presenteras i tabell 2.

Tabell 2: Aktiveringsnivaer for utvalda muskler vid kraftig inbromsning, standardavikelse inom parenteser(11)

Muskler Kraftig inbromsning (%)
Vastus lateralis 54(21)
Rectus femoris 57(29)
Biceps femoris 26(12)
Gastrocnemius 43(22)
Tibialis anterior 19(9)

Genom en kombination av dessa aktiveringsnivaer och tidigare visade resultat i vinkelédndring drar Behr et
al. slutsatsen att vid en kraftig nédbromsning péaverkas forarens position och muskelaktivitet enligt figur 1

(11).



Quadriceps : 55%

Hamstrings : 26%

Figur 1: Figuren visar muskelgruppers aktiveringsnivar vid nédbromsning och vinklar mellan kroppen och
sétet. Vastus lateralis och rectus femoris utgér huvuddelen av quadriceps. Biceps femoris representeras i
hamstrings och gastrocnemius i triceps(11).

Studien registrerade &ven vilken kraft som foraren genererade mot pedalerna under nédbromsningen. I det
verkliga scenariot dokumenterades ett meddelvirde pa 778N (s=27.9N), dér s ar standardavvikelsen. Studiens
minsta vérde blev 258N och dess maximala varde 1220N.



2 Teori

2.1 Introduktion till biomekanik

Foljande avsnitt gar igenom kroppens biomekanik i de nedre extremiteterna samt hur muskler och senor
fungerar i allménhet. Detta avsnitt ses som grund for att férstad det modelleringsavsnitt som behandlas
léngre fram i rapporten.

2.1.1 Muskler och senor

Kroppens rorelser sker med hjilp av kontraherande och relaxerande muskler. Det finns tre typer av muskel-
vivnad:

e Muskuloskeletal vidvnad anvinds mestadels for att rora benen i kroppen. I de flesta fall aktiveras dessa
muskler genom en medveten styrning i nervsystemet men kan &ven aktiveras omedvetet.

e Hjirtmuskulatur finns enbart i hjirtat. Denna typ av muskler kontraherar och relaxerar omedvetet.
e Glatt muskulatur finns i viggarna inuti kroppens halrum, exempelvis blodkéarl och luftviagar.
Detta projekt kommer enbart arbeta med muskuloskeletala vavnader vilka faster med hjilp av senor till

kroppens skelett. Musklerna &r uppbyggda av muskelceller som bildar 10 cm langa fibrer, sa kallade muskel-
fibrer (13), se figur 2.

Structure of a Skeletal Muscle
Perirmysium Blood vessel

Muscle fiber

i Fascicle
Tendon Epirnysium Endormysium

Figur 2: Muskelns uppbyggnad (13)

Varje muskelcell innehéaller ett antal mindre komponenter kallade myofibriler som i sin tur kan delas in i
segment, s& kallade sarcomerer, se figur 3. Sarcomererna &r den aktiva delen i musklerna och det dr de som
kontraherar respektive relaxerar beroende pa vilken nervsignal de mottar (13).



Sarcomere

M line
(a) Myofibril

Thin filament

Thick fil
/ Gk ke Titin filame:
Fem A = S

Sarcomere
(b} Filaments

Figur 3: Sarcomerens uppbyggnad (13). (a) visar ett segment av en myofibril. (b) visar hur filament bygger
upp en sarcomer. Pa bilderna visas M-linjen (M line) som &r sarcomerens symmetrilinje, tunna filament
(Thin filament, 16nm i diameter), tjocka filament (Thick filament, 8nm i diameter) samt titin filament (Titin
filament).

Muskler kan enbart kontrahera och relaxera, vilket betyder att de enbart kan generera kraft eller moment
i en riktning. De flesta muskler har darfor en antagonist som genomfér rorelsen i motsatt riktnigen. Da
en muskel kontraherar s& kommer dess antagonist att relaxera for att underldtta rorelsen. Nar muskeln tar
emot en signal om att kontrahera sa kommer de tjocka filamenten i sarcomeren bérja dra de tunnare fila-
menten ndrmare M-linjen, se figur 3, vilket gér sarcomeren nagot kortare. Sarcomeren férkortas inte mycket
i forhallande till muskelfiberns totala ldngd men da antalet sarcomerer i en muskelfiber ar stort sa kommer
den totala kontraktionen bli desto stérre. Nér en signal om relaxation nar muskeln sd kommer de tjocka
filamenten att slippa taget om de smalare och lata dessa Oka sitt avstand fran M-linjen. Om avstandet nar
en viss grans s kommer titinfilamentens fjaderfunktion sla in och generera en passivkraft mot relaxationen.
Detta avstand varierar for respektive muskel. Muskelns styrka beror pa antalet muskelfibrer som kontraherar
samtidigt vilket ger storre muskler potentialen att generera mer kraft (13).

Senor kallas delen som &r fiast mellan muskeln och benet. Kénnetecknande fér senor &r att de &r valdigt
starka och motstandskraftiga for dragande krafter men dnda flexibla (13). Senorna i sig kan inte generera
nagon kraft utan fungerar som kraftéverforare mellan muskeln och skelettet.

2.1.2 Leder och rorelser

Kroppens rorelseférmaga bestdms av frihetsgrader och begriansningar i lederna. Rorelser brukar beskrivas
utgaende fran tre plan, se figur 4. Dessa plan anvinds genomgéende for att beskriva leders respektive rorelse-
forméaga. Det sagitala planet delar kroppen i en vanster och en hoger del som &r symmetriska sett framifran.
Rorelser som sker ldngs detta plan sker med andra ord framét eller bakat och kallas flexion eller extension.
Riktningen for en flexions- eller extensionsrorelse varierar beroende pa i vilken led rérelsen sker. Det coronala
planet delar upp kroppen i en framsida och en baksida. Rorelser ldngs detta plan sker antingen i sidled ut
fran kroppen, bort fran det sagitala planet eller in mot det sagitala planet. I de nedre extremiteterna kallas
en rorelse mot det sagitala planet for adduction medan en rorelse fran det sagitala planet kallas abduction.
Det transversa planet delar kroppen i en &vre och nedre del. Rorelser ldngs detta planet brukar beskrivas
som rotationer mot eller fran det sagitala planet. En rotation mot det sagitala planet kallas internal medan
en rotation utat fran det sagitala planet kallas for external (14).
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\
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Figur 4: Sagitala, coronala och transversa rorelseplanen som delar kroppen (14)

Lederna som finns i de nedre extremiteternas:

e Knéet &r leden som bestammer vilka rorelser som smalbenet, i férhallande till larbenet, kan goéra. Knéaets
huvudsakliga rorelse sker ldngs med det sagitala planet da rorelseférméagan i det coronala och transversa
planet &r begrédnsade. Flexions- och extensions-rérelsen ldngs det sagitala planet &r begrénsad till 140
respektive 0 grader (14), se figur 5.

A

knee extension knee flexion

Figur 5: Rorelseriktningar for knéleden (15)

e Hoften &r den storsta och mest stabila leden i kroppen. Den &r uppbyggd av en kulled, med andra
ord en kulled och ett halrum i vilken kulleden glider runt. Detta ger hoften stor rorelsefrihet, se figur
6. Maximal vinkel for hoftens olika rorelseriktningar kan ses i tabell 3 nedan dér nollvinkeln ges da
personen star uppritt. (14)

Nt AL 4

Extension Flexion Adduction Abduction External rotation Internal rotation

Figur 6: Rorelseriktningar for hoftleden (15)



Tabell 3: Maximala vinklar for respektive rorelseriktning i hoften (11)

Rorelse Grader
Flexion 140
Extension 15
Abduction 30
Adduction 25
External rotation 90
Internal rotation 70

e Ankelleden &r den led som vinklar foten upp och ner. Nér tarna trycks ned mot golvet kallas rorelsen
plantarflexion och nér tarna foérs uppat kallas den dorsiflexion, se figur 7.

plantarflexion dorsi;-'lexion

Figur 7: Rorelseriktningar for ankelleden (15)

2.2 Introduktion till muskelmodellering

Detta avsnitt behandlar de grundkunskaper som kravs for att forstd arbetet med modellering av de nedre
extremiteterna. Kommande underrubriker gar darfér igenom tidigare modellerings- och simuleringsmetoder
samt matematiska modeller.

2.2.1 Modelleringsmetoder

Det har under de senaste femtio aren gjorts flera férsok att modellera det muskuloskeletala systemet for
att kunna utféra numeriska simuleringar. Yang et al. (16) skriver att dessa i huvudsak kan delas in i tre
kategorier:

e Lumpad-massa modeller dar tekniker for att 16sa rorelseekvationer och differentialekvationer utvecklas
av forfattare eller med subrutiner.

e Liankade modeller dér ett begransat antal delar och leder, med egenskaper som &r inbyggda i mjukvaran,
anvands for att utvirdera system och fordonsrespons i ett tidigt utvecklingsskede.

e Finita elementmetoder som anvénder sig av implicita eller explicita l6sningsmetoder for att klara stora
deformationer och icke-linjira problem.

Hur systemet bér modelleras har dock inget ett givet svar, &ven om dagens datorer mojliggér anvindandet
av allt mer avancerade numeriska modeller. Att utféra en simulering for ett s& stort och komplext system
som méanniskokroppen tar lang tid om varje enskild del modelleras sa exakt som mojligt. Det géller darfor
att hitta en balans mellan férenklingar och precision som i slutdndan resulterar i ett tillforlitligt resultat.

Behr et al. (17) skriver i sin artikel att det finns tre nivier av precision nér det kommer till muskelmodellering
i biomekaniska sammanhang.

1. Med sfariska fjdderelement som &r lokaliserade i centrum av leden. Den resulterande muskelkraften
simuleras da genom att paverka styvheten hos fjadern.



2. 1-D fjaderelement som #r insatta mellan varje muskels ursprung och fiste. Aven hér dr muskelaktivitet
modellerad genom att paverka fjaderns styvhet.

3. 3-D solida element. I detta fall kan troghetseffekter, dampningsegenskaper, inkompressibilitet och gréns-
snitt mellan olika muskelgrupper implementeras men aktiveringen blir mycket mer komplicerad.

2.2.2 Tidigare modelleringsarbeten

I Behr et al. (17) véljer de att modellera efter en hybrid mellan ovan ndmnda alternativ tva och alternativ
tre. Musklerna modelleras som viskoelastiska 3-D solider riktade efter fibrerna och de har egenskaper som gor
det mojligt att forkortas nér de aktiveras. Aktiveringsnivan for varje muskel kan dven stéllas in separat. For
att astadkomma denna modellering ses varje muskel som summan av ett sen-parti, en passiv inkompressibel
massa som fungerar som energiabsorberare och ett set av aktionslinjer som mdojliggor att aktivt forkorta
muskeln for att simulera en kontraktion. Varje sena &r modellerad som ett knippe fjdderelement som gar
fran en ursprungsnod pa benet till varje nod i &nden av 3-D meshen av muskeln. Dessa fjaderelement har ett
linjért elastiskt beteende i drag och en E-modul pa 150 MPa. Muskelfibrerna &r modellerade som endimen-
sionella reologiska element, kontraktionselement, som gér mellan de tva senorna. Dessa kontraktionselement
ar kopplade till noderna i 3-D meshen och fungerar som makroskopiska sarkomerer (den sammandragande
enheten som mojliggér muskelkontraktion i kroppen). For att simulera aktuatorn i muskel-sena mekaniken
bestar kontraktionselementen av en serie av tva mekaniska komponenter, ett icke-linjéart elastiskt element
samt ett aktivt element. Eftersom Behr et al. modellerar musklerna som 3-D solider blir de geometriska
variablerna inbyggda i modellen och parametrar som fiberlingd, pennationsvinkel, muskelvolym eller fysiolo-
gisk tvérsnittsarea (PCSA) anges automatiskt via musklens geometri istéllet for i muskelns materialkort. De
muskelberoende parametrarna kunde déarmed bli reducerade till optimal kraft och optimal ldngd. En annan
fordel med modelleringsséttet ar att interaktionen mellan nérliggande muskler kan studeras. Nackdelen &ar
att komplexiteten okar kraftigt vilket medfor krav pa dkad berdkningskraft.

Ett annat sétt att modellera muskler som anvénds i flera artiklar (7) (8) (9) (15) (18) (19) &r enligt Hill-
modellen (forklarad langre fram i rapporten). Den ovan ndmnda artikeln fran Behr et al. papekar att anvén-
dandet av Hill-modellen kan ses som en variant av det de ser som precisionssteg tva. Chang et al. (19) jobbar
efter Hill-modellen nér de forséker simulera kné-lar-hoft skador vid frontalkrock. For att bestamma alla para-
metrar som ar relaterade till musklerna anvénder de sig av data fran Delp (15). For att konstruera musklerna
enligt Hill-modellen anvinder Chang et al. materialsort 156 (M AT _MUSCLE) i LS-PrePost. De definierar
aven de karaktéristiska kurvor som beskriver kraft/lingd och kraft/hastighet férhallandena f6r musklerna.
Dessa kravs for att pa ett korrekt satt kunna ta ut den kraft som muskeln kan generera vid olika positioner
och rorelser. Chang et al. har &ven lagt in en mdéjlighet att berdkna den aktiverade muskelkraften genom
att multiplicera den muskelkraft som &r mdojlig i en viss position med dess aktiveringsniva for varje tidssteg.
Fordelen med att modellera efter Hill modellen, enligt Chang et al., &r att den &r relativt enkel och &nda
ger tillforlitliga resultat. Nackdelen ar att full hinsyn inte tas till interaktionen som sker mellan olika muskler.

Artikeln av Delp (15) dr ett arbete som det ofta refereras till nir det géller muskeldata. Den utkom ar
1990 och var ett tidigt forsék att modellera de nedre extremiteterna med ett grafiskt och interaktivt an-
vandargrénssnitt. Malet med arbetet var att skapa ett simuleringsverktyg till kirurger sa att de kunde testa
hur olika ingrepp i de nedre extremiteterna paverkade muskelstyrkan hos patienten. Programmet skrevs i
programspraket C och krivde textbaserade filer med indata for ben, leder och muskler. Aven Delp anvinde
sig av Hill modellen nér han berdknade de krafter och moment som musklerna kunde generera i en given
position. Delps modellering av en muskel-sena aktuator definierades som en serie punkter sammanbundna
med linjesegment. Varje muskel krivde ett minimum av tva punkter for att beskriva dess ursprung och fiste.
I de fall da en muskel ldgger sig runt ett ben vid en viss rorelsevinkel introducerades mellanliggande punkter
for att ytterligare begrénsa muskelvigen. Detta gjordes for att undvika att en muskel “glider” igenom benet
och borjar verka i fel riktning. Linjesegmenten fungerade bra for alla muskler som har ett litet ursprung och
faste men fungerade mindre bra for muskler med stora fastytor. Delp 16ste detta genom att dela upp dessa



muskler i mindre delar och behandla dessa som enskilda linjesegment. Delp skapade dven ett system med
forinstéllda varden for de muskeldata som vanligtvis dr identiska for alla muskler i omradet (till exempel
den normaliserade kraft/langd-kurvan). Om en muskel inte definierades med en viss parameter sa drvde den
dérav dessa egenskaper fran den forinstéllda muskeln.

I arbetet som Arnold et al. (18) skrev 2010 omvirderades muskelparametrarna som angavs i Delps tidigare
artikel utifran 21 nya kadaverstudier. Malet med arbetet var att skapa en ny datormodell utgaende fran de nya
parametervirdena som mojliggor detaljerade studier kring de kraft- och momentgenererande kapaciteterna
for muskler i de nedre extremiteterna.

2.2.3 Hill-modellen

Nastan alla arbeten som syftar till att studera intermuskulér koordination utnyttjar en variant av den
klassiska modellen, Hill-modellen, som utvecklats av Hill (20) (21), Wilkie (22) samt Ritchie och Wilkie (23).
Denna modell har gett palitliga resultat 6ver lang tid och har sérskilt utmaéarkt sig vid studier av dynamiska
egenskaper dir manga muskler har modellerats samtidigt (24). Hill-modellen &r ett sétt att modellera muskler
och senor med aktiva egenskaper. De mekaniska egenskaperna for muskel och sena &ar uppbyggda av tre
element, se figur 8. Muskeln byggs upp av tva parallella element medan senan bestar av ett element i serie
med muskelelementet:

e En parallell, elastisk fjider (PE) som motsvarar muskelns passiva elastiska egenskaper av olinjér karrak-
tar.

o Ett aktivt, kontraherande element (CE) som genererar den aktiva muskelkraften.

e En, i serie, elastisk fjader (SE) som representerar senans elastiska egenskaper av linjar karraktér.

SE
(Tendon)

(b) Element i hill-modell (7). P& bilden visas
(a) Pennationsvinkel o melllan sen- och en parallell, elastisk fjider (PE) som motsvarar

muskeldel. Visar ockksé resulternade kraft 7 muskelns passiva elastiska egenskaper av olin-
senlingd T muskel /sena-lingd I MT muskelns7 jar karraktéar, ett aktivt kontraherande element

bidrag till muskel/sena-lingd (M, muskelfier- (CE) som genererar den aktiva muskelkraften

lingden ™, muskelkraften F™ samt vertikala samt en i serie elastisk fjider (SE) som repre-
hoj dskillna(ien w. (24) senterar senans elastiska egenskaper av linjar

karraktéar.

Figur 8: Uppbygnad av muskelmodell for Hill-modellen

Kraften, genererad av det aktiva elementet, dr en funktion av muskelns aktiveringsniva, langdférhéallande
och kontraktionshastighet. Dessa relationer beskrivs utifran normaliserade muskelspecifika kraft/l&ngd- och
kraft /hastighets-kurvor, se figur 9. Som kraft /langd-kurvan visar nas den maximala kraften vid den optimala
muskelfiberlingden, kortare eller langre muskelfibrer ger minskad kraft. Kraft /hastighets-kurvan visar att vid
forkortning (concentric contraction, V/Vmax < 0) minskar muskelkraften tills maximal férkortningshastighet
har uppnéatts. Vid forlangning (eccentric contraction, V/Vmax > 0) okar istéllet muskelkraften med 6kad
hastighet till ett véirde 6ver den maximala isometriska kraften.
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(b) Kraft/hastighets-kurva (25)

Figur 9: Normaliserade kurvor som beskriver genererad kraft i muskel

For att generera dessa kurvor krévs fyra muskelspecifika parametrar:

e Maximal aktiv kraft vid isometriskt tillstand (Peak isometric force)

e Optimal muskelfiberldngd

e Optimal pennationsvinkel mellan muskelfibrer och sena

e Maximal kontraktionshastighet

De matematiska ekvationer som representerar kraft/lingd- och kraft/hastighet-kurvorna publicerades av

Wittek och Kajzer (26).

Kraft/lingd-kurvan:

Dar [ &r muskelfiberléngden, [y, dr den optimala lingden for en muskelfiber och Cyj, &r formparametern som
representerar det koncentriska kraft/langd-forhallandet for muskeln, 0 < Cy, < 1. Ett hogt virde, ndrmare
1, pa formparametern Cyj, innebér alltsd att muskelkraften hos en muskel som strécks eller komprimeras,
inte paverkas i samma utstrickning som om formparametern Cy, haft ett lagre virde, ndrmare 0, se figur

10.

o) = exp(=((1/lopr — 1)/Csn)?)
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formparametern, Cs,=0,3. formparametern, Cs,=0,7.

Figur 10: Kurvor som beskriver kraft/lingd-forhallandet f6r det aktiva muskelelementet (CE) for olika virden
pa formparametern Cly,.

Kraft /hastighet-kurvan:

0 v<—1
fV(V) = (1+U)(1_U/Cshort) —1<U§0
(1 + U(Cmvl/cleng))/(]- + U/Oleng) v>0

U =V/Vinax

Dér v ar muskelns forlangnings-/forkortningshastighet normaliserad mot maximala forkortningshastigheten,
Cihort 8r en formparameter for muskelkontraktion, Cjeng dr en formparameter for muskelférlingning och
Cinw ar parametern som bestdmmer férhallandet mellan kraften under aktiv férlangning mot den isometriska
kraften vid full aktivering.

Spanningen som erhalls i det parallella elastiska elementet berdknas enligt:

ope(l) = (0maz/(exp(Cpr) — 1)) (exp((Crr/PEmna)(1/lopt — 1)) — 1)

Dar Cpg ér formparametern for kraft /forlangnings-karaktéristiken for det parallella elementet, PFE,,,, &r
forlangningen av det parallella elementet vid F,q, uttryckt som ett forhallande av Ly, (17 &r muskelfiber-
langden vid vila) .

Den totala kraften som muskeln genererar &r summan av krafterna fran det passiva och det aktiva elementet.
D4 sena och muskel modelleras som en enhet kan en skalfaktor behovas for att ratt kraft/lingd-forhallande
skall erhallas.

Den optimala lédngden och den effektiva muskelkraften paverkas ockséa av pennationsvinkeln «, vinkeln mellan
sena och muskelfibrer, se figur 8. Detta gor att den resulterande optimala lingden ™7 och den resulterande
kraften FT kan fas enligt

FT = FMcosa,

och

IMT — M o5

Fo6r smé pennationsvinklar (o < 20°) blir skillnaden sapass liten att vinkeln kan antas vara 0° (24).



2.2.4 THUMS-modellen

Skelettmodellen &ar en befintlig modell av en ménniska, HBM (human body model), som i nuldget innefattar
skelett och mjuk vdvnad men inga aktiva muskler. Modellen dr framarbetat av Toyota Motor Corporation
(2008) och bendmns THUMS AM50. THUMS star for att det &r en komplett modell av en ménniska (To-
tal Human Body Model) och AM50 forklarar att den avser 50 percentilen av en amerikansk vuxen manlig
medborgare. Modellen &r 175 cm och &r konstruerad sa att den véger 77kg. Den ar uppbyggd av 150 000
element men rapporten kommer enbart behandla elementen som tillhér benen och hoften.

Modellen innehéller flera tusen delar och darfér gérs namngivningen av komponenterna systematiskt. Alla
komponenter tilldelas ett nummer med sju siffror dér alla siffror har en viss betydelse och en férklaring till
hur namngivningssytemet dr uppbyggt ges nedan (1).

Id-numret 8170203 ska tolkas pa foljande sétt: Den forsta siffran, 8, forklarar att delen ingér i en fullskalig
humanmodell. Siffra nummer tva i ordningen, 1, forklarar till vilket omrade pa kroppen som delen tillhor.
De nedre omradena av kroppen bendmns 1,2 och 3 enligt figur 11. For att veta om delen &r en muskel, sena,
ben eller liknande sdtts den tredje siffran fran vénster efter detta. Alla delar som &r muskler och senor far
siffran 7 enligt tabellen i figur 12. Den fjarde och femte siffran bildar ett nummer, 02, som tilldelas en muskel
i omradet. Det finns muskler som &r stora och har flera olika fastpunkter. I modelleringen delas dérfor vissa
muskler upp i olika segment. De tva sista siffrorna, 03, forklarar vilket muskelsegment som ar modellerat.
Komponenten med id-nummer 8170203 &r alltsa det tredje muskelsegmentet av den andra muskeln som &r
placerad pa hogerbenet i en fullskalig humanmodell (1).

(1) | Right Lower Ex 810000

@) | Left Lower Ex 820000

5 3 | Pelvic, Abdomen 830000
@ | Reserved 840000

6 | Right Upper Ex 850000,

Left Upper Ex 860000

Neck 870000

Head 880000

Thorax 890000

*Ex=Extremity

Figur 11: Indelning av kroppsdelar for THUMS (1)

@ Right Lower Ex @ Left Lower Ex @ Pelvis, Abdomen
1| Foot Bone 8110000 Foot Bone 8210000| Hip Bone 8310000
2| Tibia 8120000| Tibia 8220000] Sacrum. Coccyges | §320000
3| Fibula 8130000| Fibula 8230000 Lumbar Spme 8330000
4] Patella 8140000| Patella 8240000] Abdomen 8340000]
5| Fenuur 8150000] Femur 8250000| Ligaments 8350000
6| Ligaments 8160000| Ligaments 8260000] Muscles, Tendons 8360000,
7| Muscles. Tendons | 8170000 Muscles. Tendons | 8270000| Skin. Soft Tissues 8370000,
8| Skin. SoftTissues 8180000| Skin, Soft Tissues | 8280000| 8380000
9 8190000 8290000 8390000

Figur 12: Indelning av kroppselement for THUMS (1)



Varje muskeldel (partID) tilldelas ett materialkort (matID) som beskriver materialegenskaperna for muskeln
och ett sektionskort (secID) som bestdmmer vilken typ av element som ska anvindas. Materialkortet och
sektionskortet dr numrerade pa samma sétt som partID.

2.2.5 LS-Dyna

Programvaran LS-Dyna version 971, vilket &r ett FEM program for ickelinjar dynamisk analys, kan anvén-
das for simulering. Programmet &r byggt pa en gammal teknik som utnyttjade héalkort och kréver darfor
indata i form av textfiler som &r utformade pé likande sdtt. Detta gor att all modellering och all utdata
fran simuleringar kan behandlas som textfiler. For att kunna visualisera simuleringar fran LS-Dyna anvénds
pre-/post-processorn LS-PrePost. Detta program tar indata i form av textfiler och visualiserar dem i en
3D-milj6. Fran LS-PrePost kan bade modellering och efterbearbetning av simuleringsdata utforas (6).

Fortséttningsvis i detta arbete kommer referenser till key-filer och kort att géras. En key-fil syftar da till en
indata- /utdatafil relaterad till LS-PrePost eller LS-Dyna. Ett kort &r ett "halkort"i key-filen som definierar
en viss egenskap. En key-fil &r foljaktligen uppbyggd av flera kort.



3 Metod

3.1 Reducering av THUMS

Den urpsrungliga THUMS-modellen &r THUMS v3.0 men detta arbete utgar fran THUMS v3.0 modifierad
v2.3 i métsystemet mm, ms, kg, kN. Nedan presenterade arbete kommer i s& stor utstriackning som mojligt
goras implementerbart till denna modell med malet att minimera ingrepp i den ursprungliga modellen. Foér
att implementera och utvirdera musklerna i de nedre extremiteterna behévs dock bara skelettet fran midjan
till fétterna. All mjuk vdvnad och alla skelettdelar fran sjitte ryggkotan och uppéat togs déarfor bort fran
modellen, se figur 13. Detta gjorde att ett 200 ms langt testforlopp kunde kortas ned till en simuleringstid
pa ca 40 min med fyra processkdrnor. Nar arbetet &r klart kommer den ursprungliga THUMS-modellen ater
kunna anvéndas. Detta har enbart gjorts for att minska simuleringstiden under arbetet.

Figur 13: Den ursprungliga THUMS-modellen och den nedskalade versionen

3.2 Modellredigering

Malet vid all modifiering av modellen &r att minimera fordndringar i den ursprungliga THUMS-modellen
for att forenkla anvindandet av projektets resultat. De muskel- och materialkort som nedan ndmns vid
redigering av modellen &r alla tagna fran programvaran LS-Dyna.

3.2.1 Knia

Ursprungsmodellen av THUMS (THUMS v. 3.0), som arbetet har utgatt ifrdn, har en anatomiskt korrekt
knéled. Vid simulering med en aktiverad biceps femoris short head véntades darfér en flexionsrorelse kring
leden. Detta uppnaddes inte med den ursprungliga modellen, d& den &r for stel, och beslut togs darfor att
modellera om denna till en enklare gangjarnsled. Knéleden &r modellerad i en separat key-fil som kan koras
tillsammans med THUMS-modellen. Senorna och ligamenten som héll ihop den ursprungliga knéleden har
tagit bort, se Appendix 2.

Kniéleden dr modellerad med ett CONSTRAINED JOINT REVOLUTE kort vilket innebér att den fun-
gerar som ett gangjarn, detta har utformats med hjilp av tre balkelement. Det forsta balkelementet &r fist
mellan tva punkter pa femur och fungerar som rotationsaxel. De andra tva elementen har varsin fastpunkt i
de tvA noderna pa femur samt tva separata fastpunkter i noder pa tibia, se figur 14 b). Balkarna har ingen
direkt paverkan pa ledens funktion mer &n att de definierar ledens rotationsaxel.



(a) Knéleden som den ség ut intialt. Borttagna (b) Knileden omgjord till ett gangjirn. Nya
delar ar fargade i gront. delar ar fargade i blatt.

Figur 14: Bild av kniled fére (a) samt efter (b) modifiering.

Balkarna ar begransade i sin rorelse genom att en master och en slave part definieras och mojliggor darmed
en gangjarnsled. For balken som &r fast i femur definieras femur som master och balken som slave. Detta
gor att om femur flyttas sd kommer balken att f6lja med i samma rorelse. P4 samma sétt dr de andra tva
balkarna begrénsade genom att definiera tibia som master och balkarna som slave.

En kurva som anger vilken styvhet leden ska ha vid olika vinklar dr skapad for att styra vinkelintervallet
som leden kan rora sig i. Kurvan ar definierad for att ha i princip styvhet noll fér godkdnda vinklar men
sedan ga mot odndligheten for vinklar som dr omdjliga for knéet, se figur 15. Detta gor att knédet inte kan
rora sig utanfor vinkelintervallet 0 till 140 grader.

L B E—
[rad]

Figur 15: Motstandet i kniiet for olika vinklar. Mellan vinklarna 0° och 140° #r motstandet satt till 0.6

Nm rad—!. Detta #r likviirdigt med motstandet i armbégsleden (27) och har anviinds da verkliga virden for

knileden saknas. Utanfor intervallet ir motstandet 6 kNm rad~! vilket inte kan hirledas till nigon referens
utan enbart har anvéinds for att sékerstélla att knéleden haller sig inom sitt tillatna vinkelintervall.

I ursprungsmodellen kan problem uppstéa eftersom muskler riskerar att dra at fel hall vid vissa vinklar. Ett
cylinderskal modellerades darfér 6ver knéleden vilket sékerstéller att ratt muskler utfor réatt rorelse, se figur
16. Radien pé cylindern sattes till 48mm for att tdcka in alla delar i kndet och den ska fungerar som ett
hjélpmedel i modelleringen utan att paverka den ursprungliga skelettmodellen. Cylindern modellerades som
ett skal med ett null-material f6r att minimera bidraget till modellens totala 16sning (28).



Figur 16: Cylinderskalet kring knéleden som mdojliggor ratt utbredning av musklerna.

Andpunkterna av cylinderskalets centrumaxel lastes i samma noder som dndpunkterna av gangjirnets ro-
tationsaxel. Det betyder att cylinderskalets centrumaxel sammanfaller med gangjirnets rotationsaxel vilket
gjordes for att inte cylindern ska flytta sig i férhéllande till gangjérnet. Alla noder som tillhor cylinderskalet
ar definierade som ett nodset som sedan ldggs som utckade noder till tibia. Detta betyder att tibia och
cylinderskalet &r lasta i forhallande till varandra. Nar en kraft sdtter cylindern i rorelse borjar dven tibia att
rora sig och pa samma sitt nér en kraft verkar pa tibia sa foljer cylindern med.

3.2.2 Hoft

Hoftkulan ska hela tiden ligga kvar i halrummet i béackenet och darfér har ett randvillkor lagts till. Den
ursprungliga modellen hade ingen kontaktbegrénsning mellan pelvis och femur vilket gjorde att vid stor
flexion /extension av hoften si gled hoftkulan igenom béckenbenet. For att 16sa detta lades darfor en kon-
taktbegransning till som en separat key-fil.

Aven i hoften uppstar samma problem som for kniet med muskelinfistningen. Ursprungspunkten for gluteus
maximus dr pelvis och fastpunkten &r femur. Nar muskeldelarna implementeras sé gar de den kortaste vigen
mellan dessa punkter och musklerna drar ddrmed benen &t fel hall. For att 16sa detta problem modellerades
en sfir med centrum i samma punkt som héftkulan, se figur 17. Radien &r 100.2mm och ska vara likvardig
med modellens skinkor (29).

Figur 17: Sfaren kring hoftleden som mojliggdr ratt utbredning av musklerna.

Sféaren modellerades som ett tunt skal med null-material. Noderna som bygger upp sfiaren gors till ett nodset
som sedan kopplas till femurhuvudet, det vill séga hoftkulan. Detta gor att femur och sfaren ror sig unisont
och darfor kan kraften som sétter femur i rorelse verka pé sfiaren istéllet for direkt pa femur.



3.2.3 Ankel

For att muskler som verkar pa bade knéet och ankeln inte skall paverkas av avsaknaden av muskler i foten
lastes ankelleden till sin ursprungsvinkel. Detta gjordes genom att gora hélen till slave och huvudet av
tibia till master. Detta gor att foten stannar i samma vinkel till tibia under hela simuleringen, &ven da
gastrocnemius aktiveras.

3.2.4 Material

Materialet i &nden av femur, tibia och fibula samt i hélen har dndrats till ett stelt material fér att kunna lasa
enskilda noder utan att generera elastisk deformation, se Appendix 3. Skelettets inner- och yttermaterial i
varje ben delar noder vilket gor att dess rorelser relativt varandra maste lasas da materialet har ersatts med
ett stelt material. Detta har implementerats i knédledens key-fil istéllet for att skrivas in i THUMS-filen.

3.3 Muskelimplementering

Foljande stycken behandlar enbart muskelimplementeringen i modellen med utgang fran de modellredige-
ringar som beskrevs i féregaende kapitel. Varje muskel byggs upp av en uppséttning av halkort som beskriver
muskelns egenskaper. Dessa kort &r PART-kort, elementkort, sectionskort och materialkort och deras egen-
skaper forklaras mer ingdende i Appendix 4.

3.3.1 Element

Musklerna har modellerats som endimensionella balkelement. Balkelementen utgors av rita linjer mellan
tva noder dir noderna representerar musklernas ursprungs- och infastningspunkter. Indelningen av muske-
lelementen gjordes enligt Arnold et al.s artikel (18). Detta kan dven ses i figur 22 och 23 avsnitt 3.3.4 déar
det forklaras hur manga element som varje muskel dr indelad i. Som det framgar i figuren delas adduktor
magnus, gluteus maximus, gastrocnemius och biceps femoris in i flera element eftersom dessa har en stor fa-
styta. Elementen skapas genom att ursprung och inféstning definieras i elementkortet och dérmed genereras
ett element mellan dessa punkter. For en mer ingaende beskrivning av hur elementet skapas i LS-Dyna, se
Appendix 4 dar respektive kort forklaras.

3.3.2 Material

Musklerna har modellerats med det forinstéllda materialkortet MAT MUSCLE i LS-Dyna, vilket bygger pa
Hill-modellen. Materialkortet kopplas till de enskilda balkelementen och tilldelas specifika muskelparametrar.
Vissa parametrar har satts som generella for alla muskler, dessa listas i tabell 5 i avsnitt 3.3.4. Parametrar
for initiell tojning, aktiveringsnivé, kraft/lingd-kurva och kraft/hastighets-kurva &r inte generella for alla
muskler. Dessa kan ses for respektive muskel i Appendix 5.

3.3.3 Muskelfisten

Vid implementering av musklerna anviindes Greys Anatomy (12) och Arnold et al.s (18) tidigare arbete for
att hitta korrekta ursprungs och fastpunkter. Muskelfisterna kan ses i Appendix 6. Dessa punkter definie-
rades sedan som start- och slutpunkt i elementkortet.

Som ndmnts i avsnitt 3.2.1 uppstar ett problem vid knéleden eftersom muskler som ligger 6ver denna led
riskerar att utféra fel rorelse. Rectus femoris &r modellerad mellan ursprungs- och infastningspunkt i figur
18 a) och som visas kommer muskeln att dra tibia i en flexionsrorelse istéllet for en extensionsrorelse.



b) Rectus femoris med modifierad muskelvig Gver
cylinder som genererar réitt rorelse.

(a) Rectus femoris utan modifierad muskelvidg som (

dérfor genererar fel rorelse.

Figur 18: Knédet med implementerad rectus femoris muskel i den ursprungliga modellen och i modellen med
modifierad muskelvig.

Rectus femoris , vastus lateralis, vastus intermedius och vastus medialis &r musklerna som gar 6ver knéleden
och darfor flyttas deras fastpunkter fran tibia till den modellerade cylindern, se figur 18 b). Malet for dessa
muskler dr att generera ett moment i kndleden som gor att en extensionsrorelse i knéet utfors. I modellen,
med en implementerad cylinder, drar musklerna i cylindern som i sin tur skapar ett moment i leden istéllet
for att musklerna drar direkt i tibia.

Samma problem uppstar dven i hoften vilket ndmnts 1 avsnit 2.2.2 och kan ses i figur 19 a). Fastpunkten
for gluteus maximus flyttas darfor fran femur till nodpunkter pa den modellerade sfaren och skapar ddrmed
ett moment runt sfarens centrumpunkt, se figur 19 b). Ytan som muskeln faster i ar for stor for att den ska
kunna modelleras som en punktkraft och dérfor sprids fastpunkterna ut éver ett omrade pa sfaren. Ladngden
pé muskelelementen kommer skilja sig mellan verkligenheten och modellen eftersom att musklerna féster pa
sfiren istéllet for pa femur. Detta beaktas vid implementeringen av kraft/langd-kurvan for gluteus maximus,
se avsnitt 3.3.4.

(a) De tre muskler som tillsammans utgér gluteus (b) De tr'e r.r.mslfelelement som utgij{ gl}lteus ma>ii—
maximus. Dessa bidrar i verkligheten till hoftexten- Mus med inféstning pa modellerad sfir vilket medfor
sion men hér bidrar till hoftflexion. korrekt utford rorelse.

Figur 19: Hoften med implementerad gluteus maximus muskel i den ursprungliga modellen och i modellen
med modifierad muskelvig.



3.3.4 Muskeldata

Det parallella elastiska elementet (PE), se figur 8 b) avsnitt 2.2.3, ger olika motstandskrafter for olika musk-
ler, som rapporterats av Yamada (30). For tojningar som uppgar till 1.8*elementlingd fas stor spridning i
den genererade kraften beroende pa vilken muskel som studeras, se figur 20.
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Figur 20: PE-elementskurvor f6r nigra muskler i kroppen (30). P& y-axeln ses spanning normaliserad med
muskelmassa och pa x-axeln ses den procentuella forlingningen 6ver den optimala langden Lop;.

Tojningen haller sig under 1.3*elmentlingd for alla muskelelement utom aductor magnus middle, aductor
magnus proximal, gluteus maximus inferior och pectineus i modellens extrempositioner, se Appendix 7. De 4
muskelelment som Gverstiger 1.3*elmentlingd haller sig alla under 1.5*elmentléngd, vilket inte skulle paverka
den totala kraften med mer dn 7%. Alltsd &r spridningen {6r olika muskler mycket liten. I figuren finns kurvor
for sartorius (brantast lutning), rectus femoris (mitten) och gastrocnemius (svagast lutning). D4 skillnaden
ar mycket liten i det aktuella intervallet gjordes dérfor en kurvanpassning efter rectus femoris som anses
gélla som ett medelviarde. Detta har gjorts genom att utnyttja ekvationen for PE-elementet och generera en
kurva som har normaliserad spinning 1 vid 1.8*elementlangd. Kurvan for rectus femoris har sedan tagits fran
Yamadas artikel och normaliserats med sin spanning vid 80% forlingning. Detta gor att dven denna kurva
far normaliserad spanning 1 vid 1.8*elementldngd. Den kvarvarande parametern, Cpg, i PE-ekvationen styr
formen pa den forsta kurvan. En loop som gar frain Cpg = 3 till Cpgp = 9 med steglingden 0.05 genererar
dérfor alla kurvor i detta intervall och jamfér dem med Yamadas kurva for rectus femoris. Felet mellan de
tva kurvorna i varje punkt berdknades enligt minsta kvadratmetoden och summerades till ett totalfel for
varje viarde pa Cpg. Det virde pa Cpr som gav det minsta totalfelet blev 6.95 och detta anvdnds ddrav som
konstant for att styra den exponentiella tillvixten av PE-kurvan fér alla muskler.

Kraft/hastighet- och kraft/lingd-kurvor, som styr musklernas aktiva element, togs fram i Matlab genom att
tillampa kraftforhallandenas respektive ekvation, se avsnitt 2.2.3. Vid framtagandet av kurvor fér muskel-
aktiveringen anviindes i forsta hand generella parametrar fran Osth et al. (7). Da Osth et al. inriktar sig pa
muskler i 6verkroppen gjordes korrigeringar for att béttre anpassa muskelkrafterna till musklerna i nedre
extremiteterna. Da muskeldata fran Arnold el al (18) anviints kontrollerades de parametrar fran Osth et al.
som har en direkt koppling till muskeldatan som ett steg i valideringsprocessen. De parametrar som korri-
gerats for musklerna dr den maximala isometriska spdnningen o,,,, samt formparametern for det parallella
elementet Cpp. Kraft/hastighetskurvor genererades med parametrar enligt tabell 5. Ingen hinsyn togs till
pennationsvinkel. For att generera kraft /1ingd-kurvor som passade respektive muskel var formparametern,
Csp, tvungen att modifieras efter varje muskels foréandring i langd. For att bestdmma varje muskelelements
maximala langdférandring genomfordes simuleringar. Simuleringarna utnyttjade tillagda kraftgenererande
element for att styra modellen mot maximala vinklar for extension- och flexionsrorelserna. De modellerade
muskelelementens fordndring i ldngd redovisas i Appendix 7.



Musklers genererade moment beror pa dess ldngd, som i sin tur beror péa vilken vinkelposition bade kné-
och hoftled befinner sig i, se figur 21. Varden pa muskelkrafter och moment i férhallande till respektive
vinkel for kné- och hoftrorelserna (18) anvindes for att approximera den maximala muskelaktiveringen mot
den maximala langdforandringen. Dessa virden utnyttjas dven som referenspunkt vid verifieringen av vilka

moment som modellen genererar.
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(a) Forhallandet mellan vinkel och genererat moment (b) Forhallandet mellan vinkel och genererat moment
for hoften vid flexions- och extensionsrorelse. for knédet vid flexions- och extensionsrorelse.

Figur 21: Férhalllandet mellan respektive leds vinkel och dess genererade moment vid flexions- och
extensionsrorelse.(18) (31)

Formparametern Cyj, valdes sa att kraft /langd-kurvorna genererades med en maximal avvikelse fran maxkraf-
ten Fp,qe vid maximal avvikelse fran den optimala léngden L,,;. D4 muskelaktiveringen fér samma rérelse
kan variera for olika muskler togs en formparameter fram for respektive flexions- och extensionsrorelse bade
for knd och for hoft, se tabell 4.

Tabell 4: Andel av maxkraft samt formparameter vid 30% langdavvikelse for kné- och hoftled for respektive
ledrorelse, med parametervirden frain A Model of the Lower Limb for Analysis of Human Movement (18).

Rorelse % av Fraz Can
Hoft-flexion 45 0.33
Hoft-extension 65 0.45
Kné-flexion 49 0.35
Kné-extension 39 0.31



Nedan presenteras data for de modellerade musklerna. Forst presenteras en tabell med de muskelparametrar
som &ar gemensamma for alla muskler. Efterat foljer tva tabeller 6ver de respektive musklernas infdstning,
ursprung och muskelspecifika parametrar.

Tabell 5: Generella muskelparametrar i muskelkorten, majoritet av viirden fran Osth et al (7). Se Appendix
5 for mer ingéende parameterforklaring.

Parameter Symbol Enhet Flexor Extensor
Densitet p [kg/mm3] 1.06E -6 1.06FE —6
Maximala t6jningshastigheten Vinaz - 5% Lopt 5% Lopt
Maximala isometriska spénningen Omaz [kN/mm?]  6FE —4 6F — 4
fo — konstant, forkortning Cshort - 0.3 0.3

fo — konstant, forlangning Clength - 0.005 0.005
fo — konstant, kraftforhallande Cruvl - 1.35 1.25
PFE — konstant, tojning vid maximalt spadnningsvirde PFE, - 0.8 0.8
PFE — konstant, formparameter Cpg - 6.95 6.95

PE — konstant, dampning dmp Nsm™2 4000 4000
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Musklernas aktivering foljer en kurva framtagen i Matlab, vilken aktiverar musklerna stegvis de forsta 40ms
av simuleringstiden, se figur 24. Denna kurva gor att aktiveringen blir ldttare att hantera for modellen, som
da hinner anpassa sig till skillnad fran om musklerna skulle aktiveras fullt fran bérjan enligt en stegfunktion.

aktivering
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10 0 10 20 30 40 a0
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Figur 24: Kurva fér musklernas aktivering.

3.4 Simulering

For att kunna utvérdera modellen har simuleringar genomférts i LS-Dyna. Syftet var att kontrollera musk-
lernas rorelse och genererade moment.

3.4.1 Rorelsetest

Forst simulerades varje muskel individuellt for att sdkerstélla att 6nskad rorelse utfordes, att musklerna var
korrekt infdsta och att rorelsen utférdes symetriskt 6ver bada benen. Dérefter kontrollerades rorelsen for
flexion och extension 6ver kndet och hoften. Detta gjordes enligt uppstéllningen i tabell 6 nedan.



Tabell 6: Muskler som inkluderats i respektive simulering for att utvirdera rorelsen. Alla simuleringar har
aven inkluderat key-filer for kraft/langd- och kraft/hastighets-kurvan, aktiveringskurvan, randvillkor, kon-
takter, den modifierade knéleden, cylindern, sfiaren samt kontrollkort.

Extension hoéftled | Extension knéled | Flexion hoftled | Flexion knéled
Biceps femoris long | Rectus femoris Adductor longus | Biceps femoris
Gluteus maximus Vastus intermedius | Iliacus Gastrocnemius
Semimembranosus Vastus lateralis Pectineus Semimembranosus
Semitendinosus Vastus medialis Psoas major Semitendinosus
Rectus femoris
Sartorius

3.4.2 Validering

For att fa ut momentet fran lederna implementerades fjaderelement i modellen som sitter vinkelrdtt mot
benet som ska rora sig, se figur 25. Fjdderelementen &r mycket styva och syftar till att motverka rorelsen
for att pa sa séitt kunna registrera det moment som musklerna genererar. Alla muskler som &r delaktiga i
en rorelse aktiverades under en simulering och tillsammans med dessa inkluderades &ven det fjaderelement
som motverkar dessa musklers rorelse. Kraften i fjadern kan da uppmaétas och multiplicerat med hévarmen
fas momentet kring leden.

Figur 25: Alla fem fjaderelement som har anvints vid moment-/krafttester for lederna. Testerna har utforts
pa en rorelse i taget och har dérfor enbart implementerat ett fjiderelement per simulering enligt foljande:
fjader 1 - extension hoft, fjader 2 - flexion hoft, fjader 3 - extension kné, fjader 4 - flexion kné och fjader 5
kraft mot golv med alla muskler aktiverade.

Tester gjordes for att kontrollera om momenten stdmmer 6ver hela rorelsen dar hoften och kndet har vinklats
30 grader i extension. Detta utfordes genom att inleda simuleringen med att skjuta fjiderelementets infést-
ningsnod till den position som representerar 30 graders vinkling av benet. D& fjddern &r mycket styv knuffar
den déarfor benet till den 6nskade positionen. Musklerna spanns sedan med 100% aktivering i den nya posi-
tionen for att méta musklernas genererade kraft. Dessa moment jamfors sedan med de rapporterade virdena
fran Arnold et al. (18). Arnold et al. genomfdrde sina tester genom att aktivera alla muskler som kan bidra
med kraft till en viss rorelse och méta det genererade momentet vid maximal isometrisk spénning fér hela
rorelseintervallet. Fjdderelementet som féster mot foten, fjader nummer 5 i figur 25, anvénds fér att méta
kraften som alla muskler tillsammans genererar mot bilgolvet. Detta vérde jamfors sedan mot det rapporte-
rade virdet fran artikeln av Behr et al. (11), se avsnitt 1.4, dér kraftgenerering vid nédbromsning testades.
Simuleringar med full muskelaktivering respektive aktivering enligt Behr et al.(11), se tabell 7 och 8, genom-
fordes for att sdkertstélla att modellen genererar rétt moment kring lederna och ratt kraft vid n6dbromsning.



Tabell 7: Muskler och fjaderelement som inkluderats i respektive simulering fér att utvirdera momentet. Alla
simuleringar har &ven inkluderat de key-filer som nédmns i tabellhuvudet till tabell 6. For testerna dér leden
skjutits 30 grader i inledningen av simuleringen har samma uppstéllning anviéinds men med modifierade key-
filer for fjaderelementenna. Alla muskler har 100% aktivering for att simulera maximal isometrisk spanning.

Extensionsmoment hoftled

Extensionsmoment knéled

Biceps femoris long
Gluteus maximus
Semimembranosus
Semitendinosus
Fjader nr 1

Rectus femoris
Vastus intermedius
Vastus lateralis
Vastus medialis
Fjader nr 3

Flexionsmoment hoftled

Flexionsmoment knéled

Adductor longus
Iliacus
Pectineus

Psoas major
Rectus femoris
Sartorius

Fjader nr 2

Biceps femoris
Gastrocnemius
Semimembranosus
Semitendinosus
Fjader nr 4

Tabell 8: Alla implementerade muskler och dess aktiveringsnivéaer enligt Behr et al. (11). Muskler som saknas
i studien har fatt 50% aktivering i en forsta simulering och 100% aktivering i en andra, detta i brist pa annan
data. Simuleringen har &ven inkluderat de key-filer som néamns i tabellhuvudet till tabell 6.

Kraftgenerering mot golv

Aktiveringsniva 1 (%)

Adductor longus
Adductor magnus
Biceps femoris
Gastrocnemius
Gluteus maximus
Iliacus

Pectineus

Psoas major
Rectus femoris
Sartorius
Semimembranosus
Semitendinosus
Vastus intermedius
Vastus lateralis
Vastus medialis
Fjader nr 5

Aktiveringsniva 2 (%)
50 100
50 100
26 26
43 43
50 100
50 100
50 100
50 100
57 57
50 100
50 100
50 100
54 54
54 54
54 54







4 Resultat
4.1 Modellegenskaper

Den ursprungliga THUMS-modellen dr anatomsikt korrekt modellerad men saknar viss rorlighet. Detta upp-
mérksammades ndr modellens egenskaper férst undersdktes. En forsta simulering utférdes med biceps femoris
dér en flexionsrorelse kring knéet forvintades. Resultatet blev istéllet att leden stannade i sin ursprungliga
vinkel och skapade ett kraftigt b6jmoment péa femur. Orsaken till detta &dr att &ven om knéet dr anatomiskt
korrekt s& dr modellen mycket stelare &n en verklig knéled. Detta forhindrar flexions-/extensions-rérelsen
kring denna led néstan helt och hallet. For att kunna kontrollera de rorelser som musklerna genererar samt
undvika att kndet tar upp stora krafter da alla muskler aktiveras, togs beslutet att modellera om leden till
en enklare gangjirnsled enligt metodavsnitt 3.2.1. Aven om detta resulterar i en anatomiskt inkorrekt led #r
ledens rorlighet viktigare for att kunna utvirdera de implementerade musklerna.

Matningar har gjorts pa de implementerade musklerna bade i ursprungslédget och i ledernas extrempositioner
for att undersoka musklernas langdforandringar, se Appendix 7. Approximationen att den maximala langd-
forandringen ar 30%, som anvéindes i avsnitt 3.3.4, anses frdn dessa data vara representativ for modellen i
stort. Den enda muskeln som avviker fran detta ar gluteus maximus som i modellen har blivit kortare dn
vad den &r i verkligheten. Vid slutgiltig muskelsimulering anvindes dérfér en kraft/langd-kurva med para-
metervirdet C, = 0.33 for samtliga muskelelement utom gluteus maximus -inferior, -middle och -superior.
Dessa tilldelades istéllet en kraft/lingd-kurva genererad for parametervirdet Cs;, = 0.45.

Den slutgiltiga modellen av de nedre extremiteterna med modifierade hoftleder och knéleder genomférde
korrekta rorelser enligt forvintan. Se figur 26 for modellen med alla muskler. Se Appendix 8 for bilder pa
simuleringar av extensions- /flexionsrorelserna.

Figur 26: Slutgiltiga modellen med modifieringar och muskler.

Alla muskler implementerades styckvis, se bilder Appendix 9, och numrerades enligt namngivningstabellen
i avsnitt 2.2.4. Den fullstdndiga numreringen av de olika muskelelementen kan ses i Appendix 5. Projek-
tets alla modellerade delar, musklerna, cylindrarna samt sfirerna implementerades sedan i den fullskaliga
THUMS-modellen med gott resultat. Numrering av alla modellerade element exklusive muskelelementen ses
i Appendix 10.

Simuleringar av enskilda muskelelement visade att samtliga 15 modellerade muskler utférde forvintade rorel-
ser. Med detta resultat uppskattas musklernas infdstningar och utbredning vara rimligt approximerade. De
muskler som implementerats vid hoft- och knéled har kontrollerats s& att de bidrar med ratt rorelse i olika



positioner. Cylindern 6ver knéleden har dérav fatt en diameter som sikerstéller att musklernas utbredning
hamnar pa rétt sida om leden dven d& vaden bdjs mot sina extrempositioner.

Rorelsen som registrerats av modellen dé alla muskler aktiveras enligt Behr et al.s (11) inbromsningstester
kan ses i figur 27. Simuleringen visar tydlig att musklernas aktivering gor att modellen pressar fétterna
framéat och snett nedat. Bade hoften och kndet gor en extensionsrorelse vilket Gverensstdmmer med Behr et
al.s experimentdata (11).

Figur 27: Hela modellen med muskelaktivering enligt Behr et al (11). Bilderna &r tagna vid 0, 60 och 80 ms
dér en stegvis 6kande muskelaktivering som nar full aktivering efter 40 ms har anvénds.

4.2 Validering

Resultat fran métningar av modellens moment kring kné- och hoéftled enligt uppstéllningar i avsnitt 3.4.2
kan ses i tabell 9 nedan. I tabell 9 jamfors ocksd momentet i knd- respektive hoftleden, som erhélls vid
testerna, mot de moment som uppmiitts av Arnold et al.s modell (18). Virdena kan #ven ses plottade mot
béde Arnold et al.s modell och mot Anderson et al.s (31) experimentdata i figur 28.

Tabell 9: Uppmétt moment [Nm| vid olika vinklar {6r rorelserna flexion av kné, extension av kni, flexion av
hoft samt extension av hoft. Presenterade virden &r vara resultat jamférda med de viarden som presenteras
i Arnold et al.(18) samt differensen mellan de bada. Hoftens ursprungsvinkel dr 90 grader och knéets dr 70
grader.

* Virden for momentet kring kndleden vid en extensionsrorelse lyckades inte registreras.

Hoft Flexionsmoment [Nm] Extensionsmoment [Nm)]
Vinkel | Vart resultat | Arnold et al | Diff. | Vart resultat | Arnold et al | Diff.
60° 228 87 141 475 212.2 262.8
90° 68.4 44.4 24 304 201 103
Kné Flexionsmoment [Nm] Extensionsmoment [Nm)]
Vinkel | Vart resultat | Arnold et al | Diff. | Vart resultat | Arnold et al | Diff.
40° 230 121 109 Nan* 211.5 Nan*
70° 112 104.6 7.6 Nan* 144.4 Nan*
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Figur 28: Forhalllandet mellan respektive leds vinkel och dess genererade kraft vid flexions- och extensions-
rorelse. Uppmaétta virden vid speciella vinklar markerade med svarta cirklar, jamférda med Arnold et al.
och Anderson et al. (18) (31)

Resultatet for vilken kraft som modellen genererar vid en simulerad nédbromsning, med aktivering enligt
tabell 8, kan ses i tabell 10.

Tabell 10: Simuleringsresultat vid tester av vilken kraft som modellen genererar vid n6dbromsning. Resultat
jamfors med kraften mot pedalen som registrerats i Behr et al.s (11) studier av nédbromsning i en riktig bil.
Deras studie visade att kraften har ett medelvirde pa 778N (s=27.9N) med ett minvirde pa 258N och ett
maxvairde pa 1220N.

Behr et al. [N] | Uppstéllning 1 [N] | Diff 1 | Uppstéallning 2 [N] | Diff 2
778 600 -178 925 147







5 Diskussion

5.1 Avgransningar

Naér olika rorelser forklaras i litteraturen utgar man oftast fran att ménniskan star upp. I detta projekt sitter
modellen ner vilket gor att det som i andra studier rapporterats som musklernas huvudsakliga uppgift inte
nédvindigtvis stdimmer i modellens aktuella position. Att avgrédnsa projektet till muskler som behandlar
flexions- och extensionsrorelser gjordes dels for att det dr dessa som har hogst aktiveringsniva vid nédbroms-
ning i pre-crash situationer men &dven pa grund av den begriansade tiden for projektet. I resultatet kan till
exempel ses att adductor magnus till viss del gor extensionsrorelsen men att den i huvudsak bidrar med ad-
duktionsrorelser. Detta togs inte med i berdkningarna nir avgrinsningarna sattes och dérfor bor musklerna
som styr abduktionsrorelserna och adduktionsrorelserna implementeras for att modellen ska bli mer palitlig.

Fotleden sattes ocksa utanfor projektets ramar vilket gor att de muskler som styr rorelsen i denna led har
uteslutits. Detta gjordes for att den paverkan som denna led har for det slutgiltiga resultatet inte férvintades
vara sé stort att det skulle motivera tidsatgangen. Att vidareutveckla detta skulle kunna vara grund for ett
framtida projekt.

5.2 Modellredigering/Modellegenskaper

Da THUMS-modellen bestar av ca 150 000 element &r den berikningstung och resulterar i langa simulerings-
tider. Att simulera hela modellen i 200 ms tar ca 10 h trots att simuleringen utférs pa fyra processkdrnor.
Detta projekt har inriktat sig pa att modellera flertalet muskler och krdvde dédrav manga simuleringar for att
utvirdera arbetet. Att ha si langa simuleringstider var darfor ohallbart sa beslut togs att skala ner modellen
sa mycket som mdojligt. Som tidigare ndmnts exkluderades darfor modellen fran sjétte ryggkotan och uppét
samt de nedre extremiteternas hud och mjukdelar. Eftersom exkluderingen av parter inte har nagon inver-
kan pa hur nod-, sektions- eller elementnumreringen ser ut i de nedre extremiteterna sa har de noder som
definierats som musklernas ursprungs- eller infastningspunkter, samma nodnummer &ven i den kompletta
modellen. Detta gor att filerna fran detta projekt ska ga att kora med den ursprungliga THUMS-modellen.

5.2.1 Kni/Hoft

For att fa& musklerna som verkar over knéet att dra at ratt hall s4 implementerade vi cylindrar i knéna.
Genom att implementera cylindrar, som endast kan rotera kring sin centrumaxel, begransar vi knéet till att
endast kunna utfora flexion- och extensionroérelser. Losningen gor &ven att knéets centrumaxel blir fixerat
till ett stélle i kndet under hela rorelsen, ndgot som inte helt Gverrensstimmer med ett riktigt knd. Dessa
forenklingar gor att det modellerade knéet inte kan sdgas vara en prefekt avbildning av verkligheten men da
knéets verkliga rorelsefrihet langs de andra rorelseplanen ar mycket begransad sa anses denna approximation
anda god. Av samma anledning som for knéna, implementerades sfarer i hoften. Valet av sfar som geometrisk
figur faller sig naturligt da femur kan rotera i férhallande till pelvis lings alla rérelseplan. Cylindrarnas och
sfarernas rorelse ér, som tidigare ndmnt, 1ast sa att deras rotation blir den samma som tibias och femurs.
Storleken pa cylindrarna och placeringen av musklerna pa dem é&r valda efter vilken hdvarm musklerna har
i verkligheten. Sférernas storlek grundas i att de ska passa kring den ursprungliga modellens skinkor. Detta
ger verklighetstrogna resultat i modellens ursprungsposition.

Det uppstar dock ett problem da cylindrarna roterar da cylinderlésningen gor att musklernas hdvarm varie-
rar under en hel extensions-/flexionsrorelse. Musklerna paverkar med andra ord lederna med en krympande
andel moment desto mer de drar. Detta forekommer naturligtvis inte i verkligheten vilket &r en nackdel
med modellen. Samma problem uppstér, av samma anledning, i h6éften dar hdvarmen kommer minska desto
mer sfirerna roterar. Problemet beror pa att musklerna inte ladgger sig uppe pa elementens yta utan skir
igenom dem till sin infistningspunkt. Eftersom musklerna modelleras som réta linjer mellan sin infastnings-



punkt och sitt ursprung har dock ingen 16sning pa detta erhallits. Nackdelen férminskas nagot med tanke
pé att modellen ska anvéndas i enbart sittande stdllning i vilken stora benrorelser inte ar férvintade. I ett
pre-crash-scenario ar det darfor viktigare att de nedre extremiterna genererar verklighetstrogna moment och
rorelser i positioner néra ursprungspositionen vilket modellen gor.

5.2.2 Material

THUMS-modellen &r en fungerande modell som har manga anvindare runt om i virlden. Darfor efterstrévas
att gora sa lite fordndringar i modellen som mojligt for att det ska vara enkelt att implementera muskelfilerna
som projektet har skapat utan att behova &ndra i ursprungsmodellen. Sma korrigeringar fick dock goras i
knéet och i hoften for att mojliggora rorelse kring dessa leder. Materialet i ett antal parter d&ndrades till ett
stelt material vilket kan paverka modellens egenskaper och ddrmed resultat. Detta var tvunget att utforas for
att modellen skulle fungera med muskelpaketet. Antalet modifierade parter har dock hallits till ett minimum.

5.3 Muskelimplementering
5.3.1 Musklernas utbredning och placering

I verkligheten dr musklerna i de nedre extremiteterna ofta stora och breda med stora ursprungs- och infést-
ningsomraden. Musklerna har dock modellerats som endimensionella Hill-element vilket gér att musklerna
approximeras till att ha infinitesimala fastpunkter. Kraften som de modellerade musklerna genererar blir d&
en punktlast i ursprungs- och infastningpunkterna istéllet for en utbredd last som muskler i verkligheten
genererar. Resultatet blir en skillnad i det moment som paverkar respektive led och dérmed rérelsen som
sker 6ver den samma. For att motverka detta har det i vissa fall valts att modellera stérre muskler som flera
Hill-element. Dessa placeras inom intervallet for muskelns egentliga utbredning for att pa s sétt approximera
en storre utbredning, exempelvis gluteus maximus. Resultatet blir inte exakt som verkligheten men det ar
en approximation som har givit férvintade resultat som &r jamforbara med tidigare studier. Det finns dven
muskler som har stora ursprungs- och infastningspunkter dér det valts att inte dela upp i flera Hill-element,
exempelvis adductor longus. I dessa fall har bedémningen gjorts att felet som uppstar av att approximera
muskeln med ett enda Hill-element inte ar tillrdckligt stort for att den skall delas upp. I den bedémningen
har det &ven végts in att muskeldata for en sddan uppdelning saknas fran tidigare studier vilket skulle gora
jobbet med att dela upp dessa &n mer omfattande.

Problemet med att gluteus maximus drog at fel hall 16stes som tidigare ndmnts med ett sfiriskt element.
Denna l6sning &r bra for denna modell men &ven hér finns utrymme for korregeringar som kan goéra modellen
béttre. I nuldget ar det svart att se hur sfaren kommer rotera under simuleringen och infastningspunkten for
de tre gluteus maximus-elementen ar déarav svar att bedoma. Risken dr att musklerna déarfor bidrar med en
kraft i fel riktning efter att hoften har roterat Gver en viss vinkel.

Vid en upprétt position utfér adductor longus flexion och adductor magnus extension av hoéften. Deras
rorelser 6vergar sedan till adduktion for en mer sittande position. Pa grund av dess inverkan péa flexion och
extension av hoften togs musklerna med i projektet, men valdes sedan bort fér métningar av enskilda rorelser.
Detta da simuleringar med modellen i ursprungslége visade pa en stark adduktion fér ursprungsvinklarna som
forekommer for hoften. Musklerna &r dock fortfarande kvar med aktivering enligt tabell 8 vid simuleringar
uppstallda for att méta tryckkraften vid nédbromsning. Detta fungerar da andra muskler i modellen fungerar
som antagonister mot adductormusklerna och darmed motverkar deras kraft.

5.3.2 Muskeldata

Da tidigare studier visat pa att Hill-modellen ar speciellt 1amplig for studier av dynamiska egenskaper, gor
detta Hill-modellen sérskilt lamplig néir kroppen skall modelleras infor ett krockscenario (24). Hill-modellen



innebér att modellering av muskelelement sker i form av endimensionella balkelement, vilket paverkar mus-
kelvigen. Med element som gar raka vigen mellan ursprungs- och infdstningspunkt utan interaktion blir
modellen av muskler, som annars skulle paverkas av nérliggande element, mycket férenklad. Denna forenk-
ling skapar en risk fér att muskelelementen da inte agerar sa som en riktig muskel skulle gjort, om &nda
liknande. Fastpunkterna maéste alltsa tas stor hansyn till vid modellering for att minimera risken for felaktig
storlek och riktning av musklernas krafter och moment. Med Hill-modellen modelleras musklerna inte som
“sena-muskel-sena”, vilket annars dr det naturliga fallet. Det modellerade muskelelementet motsvarar i de
flesta fall inte muskelns faktiska ldngd, eftersom senornas ldngd ocksa raknas till muskelelementet. Detta kan
skapa svarigheter vid aktivering av muskler, da bade kraftens storlek och aktiveringsniva beror av muskelns
langd.

Aven om de uppmitta maximala procentuella lingdindringarna av muskelelementen (11) kan ses stora och
skilja sig mycket (se Appendix 7), sd anses approximationen av maximala lingdandringen till 30% represen-
tativ. Andelen av den maximala kraften F,,, vid 30% langdavvikelse ses i tabell 4 i avsnitt 3.3.4. Detta
antagande géller da vinkeldndringen for pre-crash ar mycket liten (11), se tabell 1 i avsnitt 1.4. Som gar att
se pa kraft/langd-kurvorna (figur 10 i avsnitt 2.2.3) &r fordndringen i kraft liten s& lange muskelelementets
langd ligger runt den optimala langden L,,. D& den laga vinkeldndringen vid pre-crash (11) leder till en
mycket liten ldngdédndring av muskelelementen, kommer darfér kraften i det nérmaste inte att foréndras.

De slutgiltiga muskelsimuleringarna anvéinde kraft /1ingd-kurvor {6r aktivering med samma parametervirdet
Csp, for samtliga muskelelement utom gluteus maximus -inferior, -middle och -superior som tilldelades ett
hogre viarde. Anledningen till denna férenkling &r den osékerhet som parameterviardena dr framtagna med.
Parameterviardena for hoft-flexion, knd-flexion och kné-extension, se tabell 4, dr i det ndrmaste likvardiga
for extremvérdena vid 30% langdandring av muskelelementen. Detta i kombination med de laga vinkeland-
ringarna vid pre-crash (11) kommer medféra en minimal férandring i kraft och darfor &r detta en rimlig
approximation. Det hogre parametervirdet for muskelelement som skoter rorelsen hoft-extension tillampas
bara pa gluteus maximus-elementen déa 6vriga muskler som bidrar till hoft-extensionsrorelsen; biceps femoris
long, semimebranosus och semitendunosus i huvudsak styr kné-flexion. Dessa muskler tilldelas dérfér den
kraft /1angd-kurva som ar genererad med det ldgre parametervirdet, Cy;, = 0.33.

Valet att inte ta hansyn till pennationsvinkel vid framtagande av kraft /hastighet-kurvor gjordes da penna-
tionsvinklar o < 20° visat sig ge en minimal férandring av elementldngd och ddrmed muskelkraft (24). Forst
vid pennationsvinkel a & 30° visar sig foréandring bli tillracklig stor for att méarkbart paverka resultatet (24).
Eftersom muskelelement med pennationsvinkel « &~ 30° for de nedre extremiteterna &r sapass fa (18) och
detta bidrag fran pennationsvinkeln &nda skulle vara sa litet jamfort med Svriga variabla parametrar vid
muskelmodelleringen, anses forsummandet av pennationsvinkel vara motiverat.

5.4 Simuleringar

I simuleringarna kunde moment och krafter avldsas i de flesta rorelserna med hjalp av fjaderelement som tog
upp krafterna, se figur 25 avsnitt 3.4.2. Dock fungerade det inte for extension av knéleden da det gavs ett
felmeddelande med att negativ volym uppstod i vissa element. En alternativ 16sning och ett forsok till att
lokalisera problemet gjordes genom att ta bort de element i foten dér felet med negativ volym uppstod, detta
gjorde dock att samma problem istéllet uppstod i ryggraden. Problemet &r troligtvis f6ljden av nedskalning
av modellen déar flertalet kontaktbegransningar togs bort automatiskt av programmet. Hér finns en stor risk
att nagon kontakt som fortfarande behdvs har forsvunnit. Detta har dock inte lokaliserats i tid. For att
kunna utfora korrekta tester for krafter och moment for extension av kndet maste felet forst 16sas. Extension
av knéleden, precis som &vriga rorelser, fungerar utan problem da fjdderelementen for att méta krafterna
inte dr med.

Simuleringarna vid extension av héftleden inkluderade till en borjan adductor magnus dé detta dr en muskel
som &r delaktig i extensionen. I den position som modellen ursprungligen befinner sig bidrar dock adductor



magnus néstan enbart till adduction av laret. Det gjorde att momenttestet kring hoftleden inte blev en ren
extensionsrorelse utan istéllet drogs snett innat. Da detta inte var avsikten med testet beslots att exkludera
adductor magnus fran testerna av extensionsmoment.

Testet for extensionsmoment for knéet skedde pa samma sitt som for évriga rorelser med hjalp av ett fja-
derelement fastsatt i skelettet men trotts upprepade forsok med olika fjaderplaceringar och bortplockade
parter kraschade simuleringen med ett "negativ volume in element-error” fér denna rorelse. Vad felet beror
pé har inte upptéckts vid avslutandet av simuleringsarbetet pa detta projekt och maste dérfér exkluderas.
Simuleringen fungerar dock utan det implementerade fjdderelementet sa en korrekt rorelse har darfor kunnat
registreras.

Simuleringarna som har utforts for att testa momentet vid andra vinklar &n ursprungsvinkeln ger ett relativt
ostadigt resultat. Andra vinklar &n 30 grader fran ursprungspunkten har testats men dessa simuleringar
resulterade i allt for instabila krafter i fjiderelementet for att kunna avlésas. Problemet med att resultatet
ar valdigt ostabilt gor att de viarden som erhallits vid 30 graders extension av kné- och hoftled fran ur-
sprungspunkten inte nédvandigtvis ar korrekta for modellen. Losningen for det moment som genereras vid
ursprungsvinkeln verkar dock stabil.

Modellen avser att fungera i en pre-crash simulering och dérmed utféra rétt rorelse och generera korrekt
moment och kraft vid sméa vinkelféréndringar. Detta klarar modellen av men nér vinklarna blir stérre och om
simuleringen kors i nagra sekunder, en relativt lang simulering, borjar musklerna att dra okontrollerat och
vinkelbegrisningarna i knéet och hoften slapper. Det dr darfor nodvandigt att implementera ett reglersystem
som kan reglera musklernas aktiveringsniva i férhallande till varandra for att THUMS ska kunna sitta i samma
position en ldngre tid.

5.5 Jamforelse mot experimentdata

Som resultatet visar i tabell 9 och figur 28 i avsnitt 4.2 sa genererar modellen for hga moment kring lederna.
I sin ursprungsposition s ligger dock virdena for flexion kring hoft och kné ganska néra de rapporterade
virdena fran Arnold et al.s modell och fran Anderson et al.s experimentdata (18). Nér det géller extension
for hoft ar modellen starkare d&n vad som rapporterats av Arnold et al.s modell men samtidigt ndrmare det
som Anderson et al. har fatt fram i sina experimentella studier. Detta anses darfor inte vara ett resultat som
visar pa stora brister i modellen.

Momenten som registreras efter att leden har vridits nagra grader fran sin ursprungsposition anses vara for
stora for att vara likvirdiga med tidigare studier. Detta &r ett problem som behéver korrigeras vid vidare
anvindning av detta arbete. Problemet borde inte vara allt for svart att fixa da det handlar om att fortsétta
finjustera muskelparametrarna i modellen. Att simuleringarna som skulle kontrollera knéets extensionsmo-
ment inte fungerade &r givetvis nagot som maste korrigeras vid framtida utveckling av detta arbete. Bristen
pé data gor att ingen slutsats om hur bra denna rorelse utfors kan goras.

Behr et al.s artikel (11) om muskelaktivering vid nddbromsning visar att kraften som genereras mot pedalen
i en riktig bil har ett medelvirde pa 778N (s=27.9N). Resultatet fran detta arbete resulterade i en kraft vid
nodbromsning pa ca 600N da aktiveringen enligt tabell 8, aktiveringsniva 1, har utnyttjats. Da full aktivering,
aktiveringsniva 2, utnyttjas fas en resulterande kraft pa ca 925N. Anledningen till att tva olika aktiveringsfall
har studerats &r att experimentdata for aktiveringsnivaerna vid nédbromsning saknas for flertalet muskler.
Den forsta simuleringen har utnyttjat en aktiveringsnivd pa 50% for att ge musklerna ett virde som &r i
ungefdr samma storleksordning som Behr et al. har rapporterat. Den andra simuleringen har utnyttjat en
aktiveringsniva p& 100% for att kunna jamforas med den forsta simuleringen. Aktiveringsnivan pa 100% ar
orealistiskt hog och resulterar i en hogre kraft &n vad som rapporterats av Behr et al., vilket ar att forvénta.
Att resultatet blir lite for 1agt d& 50% aktivering utnyttjas behover inte betyda att modellen ar for svag da



denna aktivering inte &r representativ for verkligheten. Troligtvis har extensionsmusklerna en hogre aktie-
ringsnivé adn flexionsmusklerna vid en verklig nédbomsning vilket skulle resultera i en higre tryckkraft nedat.

Dessa resultat ses som ett bevis pa att modellen &dr vél balanserad och genererar en korrekt rorelse kring
sin ursprungspunkt. Modellen behéver dock utvirderas vidare och finjusteras i sina parametrar for att gélla
over hela flexions-/extensionsrorelsen av benen.

5.6 Forbattringsmojligheter

Modellen skulle kunna goras mer verklighetstrogen och béttre approximera rérelser samt krafter om mus-
kelelementens utbredning och infastning anpassades mer efter det verkliga fallet. Detta skulle till exempel
kunna goras om infastningar i enskilda noder istéllet byttes ut mot en grupp noder som alla &r kopplade till
den nod som muskelelementet féster i. Pa det viset skulle kraften fran muskeln belasta ett omrade istéllet
for enskilda noder, vilket ocksd minskar risken for numeriska fel som kan uppsta vid punktlaster. Ett an-
nat sitt ar att utoka antalet element fér att approximera en muskel. Manga muskler har en mer utbredd
form och faster da ofta Gver ett stort omrade. Hittills har sadana muskler approximerats med relativt fa
element, exempelvis gluteus maximus, som modellerats av tre muskelelement. Det optimala skulle vara om
det gick att konstruera element med utbredning i tre dimensioner som kan generera verklighetstrogna krafter.

Aven om antalet modellerade muskler i detta projekt &r 15 stycken per ben, totalt 44 muskelelement, har
de flesta parametrar som anvénts for att skapa kraft/lingd- och kraft/hastighet-kurvorna approximerats till
ett gemensamt virde. Trots osdkerheten och generaliseringen av erhéllen muskeldata anses detta dnda som
en rimlig uppskattning. Detta sétt att generalisera data pa ger dock stor osékerhet i resultatet. Ett steg mot
béttre resultat skulle vara att kalibrera aktiveringskurvorna efter varje muskel, d& de enskilda musklernas
aktiveringsnivaer da skulle bli mer exakta. Det storta problemet ligger dock i oséikerhet i erhallen muskeldata
dé alla parametrar inte varit mojliga att finna sékra kéllor pa. Egna muskeltester for att faststédlla muskeldata
och parametrar har inte heller varit méjliga inom ramarna for detta arbete. Darfor har manga parametrar for
att generera muskelaktiveringen med kraft/lingd- och kraft/hastighet-kurvorna ocksi approximerats efter
andra muskler med liknande egenskaper. Utforliga muskeltester som skulle kunna leda till muskeldata for
varje enskilt muskelelement skulle darfér 6ka sédkerheten pé resultaten. Om antalet implementerade muskler
Okas skulle d&ven hénsyn kunna tas till andra rorelser &n extension och flexion. Detta skulle leda till storre
stabilitet och battre mdjlighet att ta upp krafter som paverkar modellen i sidled. M&jlighet till implemen-
tering av fler muskler med trovirdig data skulle da leda till en mer komplett modell, varfér muskelspecifika
parametrar med stor sannolikhet skulle kunna ge en mer verklighetstrogen modell samt ett battre resultat.

Ett problem med nuvarande 16sning med cylindrarna &r att hdvarmarna varierar beroende pa vilken vinkel
som finns mellan femur och tibia. En béttre 16sning &ver knéleden skulle kunna vara nagon form av ka-
belelement som foljer elementytan genom hela rorelsen och pa sa sétt sékerstéller att muskeln behéaller sin
havarm. Denna kabel skulle da kunna féstas antingen pa tibia eller pa i en nod som tillhér cylindern och
pé s& sétt skapa moment kring leden. Initialt férsokte vi implementera denna metod p& var modell men
problem med "negative volume” i olika element uppstod pa méanga stéllen i femur, tibia och i fotens delar
under simuleringen. Problemet férsoktes 16sas genom att dndra materialen i de felande elementen till stela
material men detta gav upphov till felet forflyttades till andra element och déarfor Gvergavs denna metod. Da
problemen med "negativ volym” kan 16sas anses detta vara en palitligare 16sning da muskeln tvingas folja
samma bana oavsett ledens vinkel och sékerstéaller ddrmed att hdvarmen ar konstant. Detta kan appliceras
pé hoften ocksé sé att en kabel foljer cylinderns yta och fasts i femur med samma motivering som for knéet.
Nar det géller verifieringen av modellens egenskaper sa rekommenderas att framtida arbeten ldgger mer vikt,
tidigt i arbetet, pa att ta fram bra uppstéllningar fér att testa och verifiera musklerna. De uppstéallningar
som anvants i detta arbete togs till en bérjan enbart fram i teorin och visade sig i slutet av arbetet ha vissa
brister nar det géller palitlighet. Detta géller speciellt ndr moment vid ledvinklar skilda fran ursprungspo-
sitionen skulle testas. Nar problemen, med exempelvis uppstédllningen for att méta knitledens moment i
extensionsrorelsen, upptécktes fanns inte tillrickligt med tid kvar for att skapa nya uppstéllningar.






6 Slutsats

Humanmodellen THUMS ldmpar sig for modellering enligt Hill-modellen av aktiv muskulatur i de nedre
extremiteterna. Detta under forutsittning att modifiering gors i ursprungsmodellen sa att begrénsande ele-
ment i lederna ersétts med l6sningar som gor att fri rorelse uppstar. Muskelelementen som implementerats
fungerar och genererar riatt moment vid sma vinkeldndringar men felet vixer i takt med att vinkel fran mo-
dellens ursprungsliage okar. Den genererade kraften som modellen visar vid en simulerad nédbromsning ligger
néra det som har rapporterats i tidigare experimentella studier. Det som saknas for att kunna ta fram ett
véirde som kan jamforas direkt mot verkligheten &r aktiveringsnivaer for flertalet muskler vid nédbromsning.
Adduktor- och abduktor-musklerna bor d&ven implementeras for att fa ett stabilare resultat, ett reglersystem
skulle kunna bidra till detta. Sma fordndringar kravs for att modellen ska kunna anvéndas i mer avancerade
fragestallningar men projektets syfte med att implementera fungerande aktiva muskler p4 humanmodellen
ar uppfyllt.
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Appendix 1

Alla muskler i benen
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Figur 29: Muskler i de nedre extremiteterna.






Appendix 2

Borttagna parter

Tabell 12: Borttagna parter for att mojliggora rorelse i knéet.

partID Namn i THUMS v3.0 partID Namn i THUMS v3.0

8140100 right patella spon 8240100 left patella_spon

8140200  right patella carti 8240200 left patella carti

8140300  right patella cort 8240300 left patella cort

. 8140400 right patella_carti null 8240400 left patella carti null

8160102 right patellar ligament 8260102 left patellar ligament

8160103 right tibial collatOral ligament 8260103 left tibial collateral ligament
8160104  right fibular collateral ligament 8260104 left fibular collateral ligament
8160105  right anterior crusiate ligament 8260105 left anterior crusiate ligament
8160106  right posterior crusiate ligament 8260106 left posterior crusiate ligam.ent
8160107 right posterior meniscofemora 8260107 left posterior meniscofemora
8160108 right transverse ligament 8260108 left transverse ligament
8170030  right Achilles Tendon 8270030 left Achilles Tendon

8170050  right quadriceps femoris tendon 8270050 left quadriceps femoris tendon
8180001 right medial meniscus 8280001 left medial meniscus

8180002 right lateral meniscus 8280002 left lateral meniscus






Appendix 3
Materialredigeringar

Tabell 13: Berorda parter som fatt nytt material vid modellredigering. Alla parter har samma densitet,
E-modul och poissontal i MAT RIGID som i det tidigare materialet.

partID Namn i THUMS v3.0 Tidigare material Nytt material
8112500 right calcaneus spon MAT ELASTIC MAT RIGID
8112510 right calcaneus cort MAT PIECEWISE LINEAR PLASTICITY MAT _ RIGID
8120200 right tibia end spon MAT DAMAGE 2 MAT RIGID
8130200 right fibula end spon MAT DAMAGE 2 MAT RIGID
8150200 right femur end spon MAT DAMAGE 2 MAT RIGID

8120400 right_tibia_proximal cort ~MAT_ PIECEWISE LINEAR PLASTICITY MAT_RIGID
8130300 right_fibula_proximal cort MAT_ PIECEWISE LINEAR_PLASTICITY MAT_RIGID
8150400 right femur_distal cort MAT PIECEWISE LINEAR_PLASTICITY MAT_RIGID

8212500 left calcaneus_spon MAT ELASTIC MAT RIGID
8212510 left calcaneus cort MAT PIECEWISE LINEAR PLASTICITY MAT_ RIGID
8220200 left tibia end spon MAT DAMAGE 2 MAT_ RIGID
8230200 left fibula end spon MAT DAMAGE 2 MAT RIGID
8250200 left femur end spon MAT DAMAGE 2 MAT RIGID

8220400 left tibia proximal cort MAT PIECEWISE LINEAR PLASTICITY MAT RIGID
8230300 left fibula proximal cort = MAT PIECEWISE LINEAR PLASTICITY MAT RIGID
8250400 left femur distal cort MAT PIECEWISE LINEAR PLASTICITY MAT_ RIGID






Appendix 4

Kort for muskelimplementering i LS-Dyna

For att definiera en muskel i LS-Dyna behévs fyra kort, PART, MAT MUSCLE, SECTION BEAM och
ELEMENT BEAM. Korten fungerar pa samma séitt for alla muskler sa en allmén forklaring till kortens
olika parametrar ges nedan.

PART

*PART

5# title

M.muscle name

S# pid =Fecid mid eosid hgid grav adpopt tmid
8270101 8270101 8270101 a a a a a

Figur 30: PART-kort

Part-kortet definierar en ny del till modellen. Har ges ett ID till parten (pid) och den ldnkar parten till
sitt sektions- och materialkort (secid och mid). Ovriga parametrar styr partens initiala tillstand, vilken
typ av berdkning som ska goras, om parten ar adaptiv osv. Dessa vérden kan i varat fall med solida
element sittas till sitt standardvarde, noll.

MAT MUSCLE

*MAT MUSCLE TITLE
MAT M.muscle name

S# mid ro ano SIm pis= =sm cer dmp
B2701901 1.0600E-¢ 1.033000 5.000 F.0000E-4 O0.B00000 6.950000 0.004000
S# alm sfr TS ATT S50
=5 1.000000 -4 =1 0.000

Figur 31: MAT MUSCLE-kort

Materialkortet ar definierat som ett muskelmaterial vilket ger de aktuella parametrarna. Det férsta som
anges ar materialets ID (mid). Detta sétts till samma ID som de respektive parterna for att mojliggora
unika material till varje part. Resten av parametrarna &r relaterade till muskelmaterialet.

ro Detta &r densiteten for materialet. Satts till ett lagt tal eftersom musklernas vikt redan ar represente-
rade som mjuk vivnad i THUMS-modellen och dérfor ej ska adderas till modellen igen. Densiteten
maste dock vara nollskild och ej for liten da detta leder till numerisk instabilitet for 16saren i
LS-Dyna. En lag densitet sdkerstéller att simuleringen gar igenom samtidigt som modellen bara
blir nadgra gram tyngre.

sno Sno dr muskelns initiala t6jning nir simuleringen startar. Extensionmuskler har en initial t6jningen
pd 115% av den optimala lingden i startogonblicket och flexionmusklerna ar 85% av optimala
léngden.

srm Maximala t&jningshastigheten. Denna parameter styr den maximala hastigheten som muskeln kan
kontrahera med, enligt Zujac &r detta 10 * L,y (24). Eftersom muskeln och senan inte modelleras
separat med den aktuella modelleringsmetoden &r dock muskeln cirka dubbelt sa stor som i verklig-
heten. For att kompensera for denna langdskillnad sitts darfor den maximala t0jningshastigheten
till 5% Lope.



pis Maximal isometrisk spénning. Detta har berdknats med musklernas maximala kraften och tvér-
snittsarea enligt ekvationen: F,,, /tvirsnittsarea. Med samtliga virden insatta for alla muskler blir
detta ca 0.6N/mm? for alla muskler.

ssm Tojning nidr den dimensionslosa spidnnings/tojnings-kurvan nar sitt maximala spdnningsvérde.
Satts till 0.8 for att det dr da det parallellelastiska elementet nar till samma spidnning som den
maximala isometriska spanningen.

cer Konstant som styr den exponentiella stigningen av SSP. Den exponentiella stigningen fo6ljer
ekvationen som tidigare presenterats for PE-elementet. Cer-viardet har representerar det som i
ekvationen bendmns som Cpg. Denna konstant sétts till 6.95, se avsnitt 3.3.4 {6r detaljer.

dmp Dimpningskonstant som sitts till 0.004Nmm =2 enligt viirden fran tidigare arbete. (7)
alm Aktiveringsniva per tidsenhet. Ett absolutvirde refererar till en lastkurva.

sfr Skalfaktor for maximal tojningshastighet mot tojningsférhallandet. Ett absolut virde refererar till
en lastkurva.

svs Aktiv dimensionslés spanning mot langdférhallandet. Detta dr vad som i texten har refererats till
som f/l-kurva. Ett absolut virde refererar till en lastkurva.

svr Aktiv dimensionslés spanning mot tojningsforhallandet. Detta &r vad som i texten har refererats
till som f/v-kurva. Ett absolut virde refererar till en lastkurva.

ssp Isometrisk dimensionslés spanning mot langdférhallandet for det parallellt elastiska elementet. Ett
absolut virde refererar till en lastkurva. Ett noll-virde gor att LS-Dynas inbyggda funktion for
PE-elementet anvinds med ssm- och cer-viardet som parametrar.

SECTION BEAM

*SECTTON BEAM TITLE
Section M.muscle name

S# =zecid el form shrf qr/irid cat 2CO0T nsm
B270101 3 1.000000 2 o 0.000 0.000
F a rampt stress
650. 00000 0.000 0.000

Figur 32: SECTION BEAM-kort

Definierar partens geometriska egenskaper samt vilka matematiska ekvationer den ska folja. Det forsta
som anges ar sektionens ID (secid). Detta sétts till samma ID som de respektive parterna for att
mojliggéra unika sektioner till varje part. Att ha unika sektionskort &r inte ett maste men det skapar
storre ordning i filerna. Resten av parametrarna ar relaterade till sektionskortet for balkar.

elform Alternativ for olika elementformuleringar. Alternativ 3 ger ett balkelement som bara kan ta upp
krafter i axiell led.



shrf Skjuvfaktor som sédtts till ett standardvardet 1.0 vilket passar for aktuell elementformulering.

qr/irid Anger kvadraturregel for elementet. For balkelement &r standardvirdet 2 vilket ger 2x2 Gauss
kvadratur som numerisk integrationslsare.

cst Cross section type sétts till 0 for balkar och fackverk.

scoor Vilken punkt som balkens vinkelhastighet tas kring. Vid 0 sétts rotationen kring mitten av balken
vilket i denna studie ar balkens centrumpunkt.

nsm Ickestrukturell massa per enhetsldngd sdtts som standard till O.

a Tvirsnittsarea for muskeln som anges. Definierat som PCSA i studier om muskulatur.
rampt Valbar uppbyggnadstid for dynamisk relaxation. Satts till standardvérdet 0.

stress Valbar initial spanning for dynamisk relaxation. Sétts till standardvéirdet 0.

ELEMENT_BEAM

*ELFMENT BEAM
8270101 270101 £311181 B252981

1=

b b

1=
1=
|t

Figur 33: ELEMENT BEAM-kort

Elementkortet definierar mellan vilka noder som ett element ska stricka sig. Forst anges den aktuel-
la parten, sen anges det element ID som detta element ska ha och sedan sdtts muskelns ursprungs-
och infastningsnod. Den sista siffran, 2, anger att ett lokalt koordinatsystem ska utnyttjas vilket &r en
standardinstéllning.






Appendix 5

Muskelspecifika parametrar

Part och nodnummer Muskelspecifika parametrar
Muskel PID NID1 NID2 sno SVS sVr
M.adductor_longus_right 8170101 8310021 8152981 0.85 -3004 -3001
M.adductor_magnus_proximal_right 8170201 8310077 8151004 1.15 -3004 -3001
M.adductor_magnus_middle_right 8170202 8310077 8150594 1.15 -3004 -3001
M.adductor_magnus_ ischial_right 8170203 8310077 8150347 1.15 -3004 -3001
M.adductor_magnus_distal_right 8170204 8310077 8151638 1.15 -3004 -3001
M.biceps_femoris_long_head_right 8170301 8310089 8130343 0.85 -3004 -3001
M.biceps_femoris_short_head _right 8170302 8152371 8130343 0.85 -3004 -3001
M.gastrocnemius_lateral_head_right 8170401 8151678 8170001 1.15 -3004 -3001
M.gastrocnemius_medial_head right 8170402 8151320 8170002 1.15 -3004 -3001
M.gluteus_maximus_superior_right 8170501 8310745 9194828 1.15 -3003 -3002
M.gluteus_maximus_middle_right 8170502 8310850 9195009 1.15 -3003 -3002
M.gluteus_maximus_inferior_right 8170503 8313084 9195197 1.15 -3003 -3002
M.iliacus_right 8170601 8310978 8151151 0.85 -3004 -3001
M.pectineus_right 8170701 8310546 8150986 0.85 -3004 -3001
M.psoas_right 8170801 8332409 8151151 0.85 -3004 -3001
M.rectus_femoris_right 8170501 8310670 9150209 0.85 -3004 -3002
M.sartorius_right 8171001 8311112 8121581 0.85 -3004 -3001
M.semimembranosus_right 8171101 8310092 8121675 1.15 -3004 -3001
M.semitendinosus_right 8171201 8310062 8121655 1.15 -3004 -3001
M.vastus_intermedius_right 8171401 8150929 9150209 0.85 -3004 -3002
M.vastus_lateralis_right 8171501 8152298 9190125 0.85 -3004 -3002
M.vastus_medialis_right 8171601 8150963 9150110 0.85 -3004 -3002

Figur 34: Muskelspecifika parametrar for hégerbenet. PID &r elementets partID, NID1 och NID2 &r elementets
ursprungsnod och infistningsnod, sno dr muskelns initiella tojning, svs refererar till muskelns kraft/lingd-
kurva och svr refererar till muskelns kraft /hastighets-kurva.

3001 refererar till kraft/hastighet-kurva med parametervirdena Csport = 0.3, Ciengin, = 0.005, Chypy = 1.35
3002 refererar till kraft/hastighet-kurva med parametervirdena Csport = 0.3, Ciengen, = 0.005, Chrpy = 1.25
3003 refererar till kraft/langd-kurva med parametervirdet Cyp = 0.45

3004 refererar till kraft/langd-kurva med parametervirdet Cs, = 0.33



Part och nodnummer Muskelspecifika parametrar
Muskel PID NID1 NID2 sno SVS SV
M.adductor_longus_left 8270101 8311181 8252981 0.85 -3004 -3001
M.adductor_magnus_proximal_left 8270201 8311236 3251004 1.15 -3004 -3001
M.adductor_magnus_middle_left 8270202 8311236 8250594 1.15 -3004 -3001
M.adductor_magnus_ ischial_left 8270203 8311236 8250322 1.15 -3004 -3001
M.adductor_magnus_distal_left 8270204 8311236 8251589 1.15 -3004 -3001
M.biceps_femoris_long_head_left 8270301 8311248 8230343 0.85 -3004 -3001
M.biceps_femoris_short_head_left 8270302 8252371 8230343 0.85 -3004 -3001
M.gastrocnemius_lateral_head_left 8270401 8251719 3270001 1.15 -3004 -3001
M.gastrocnemius_medial_head_left 8270402 8251861 3270002 1.15 -3004 -3001
M.gluteus_maximus_superior_left 8270501 8311502 9393335 1.15 -3003 -3002
M.gluteus_maximus_middle_left 8270502 8312007 9393534 1.15 -3003 -3002
M.gluteus_maximus_inferior_left 8270503 8312611 9393719 1.15 -3003 -3002
M.iliacus_left 8270601 8312135 8251191 0.85 -3004 -3001
M.pectineus_left 8270701 8311704 8250986 0.85 -3004 -3001
M.psoas_left 8270801 8332981 8251191 0.85 -3004 -3001
M.rectus_femoris_left 82705901 8311826 9250482 0.85 -3004 -3002
M.sartorius_left 8271001 8312268 8221581 0.85 -3004 -3001
M.semimembranosus_left 8271101 8311251 8221675 1.15 -3004 -3001
M.semitendinosus_left 8271201 8311222 8221656 1.15 -3004 -3001
M.vastus_intermedius_left 8271401 8250929 9290482 0.85 -3004 -3002
M.vastus_lateralis_left 8271501 8252298 9290355 0.85 -3004 -3002
M.vastus_medialis_left 8271601 8250963 9250350 0.85 -3004 -3002

Figur 35: Muskelspecifika parametrar f6r vinsterbenet. Samma parameterforklaring som i figur 32 ovan for
hogerbenet.



Appendix 6

Musklernas fastpunkter pa benen

Figur 36: Muskelfdsterna i musklerna pa baksidan av benet.

Figur 37: Muskelfiiste i musklerna pa framsidan av benen.
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Muskellangd
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Appendix 8

Rorelsesimuleringar

Figur 39: Hoftextension med uppstéallning enligt tabell 6.

Figur 40: Knéflexion med uppstéllning enligt tabell 6.

Figur 41: Knéflexsion med uppstéllning enligt tabell 6.






Appendix 9

De applicerade musklerna

(a) Adductor longus (b) Adductor magnus

(c) Bicpes femoris

(e) Gluteus maximus (f) Hliacus



(g) Pecitenius (h) Psasos

(i) Rectus femoris

(k) Semibranosus (1) Semimembranosus



(m) Vastus intermedius

(o) Vastus medialis






Appendix 10
Implementerade geometrier
Tabell 14: Id-numrering for alla modellerade parter exklusive muskler

Namet pa parten Part-1D
Gangjéarn vanster knaled | 2100-2102
Gangjarn hoger knéled 2200-2202

Cylinder hoger kné 4100
Cylinder vanster kna 4200
Sfir hoger hoft 6100

Sfar vanster hoft 6200







